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RESUMO 

 

 O tratamento reabilitador sobre implantes pode resultar em fracasso, caso tensões ex-

cessivas no eixo de forças oblíqua e axial não sejam consideradas no planejamento protético. O 

presente estudo teve como objetivo avaliar e comparar, por meio do método de elementos finitos 

(MEF), a tensão gerada em implantes de diferentes comprimentos quando submetidos a forças 

oblíquas, assim como a resistência à fadiga. Modelos de elemento finitos foram construídos com 

quatro implantes de mesmo diâmetro e diferentes comprimentos, esplintados por uma barra pro-

tética metálica. Os modelos foram divididos em 4 grupos, de acordo com os comprimentos dos 

implantes: 4mm (G4), 6mm (G6), 8mm (G8), 10mm (G10). Todos os grupos foram simulados 

com uma força oblíqua de 100 N na região de primeiro molar esquerdo para avaliação da tensão 

em nível ósseo, dos implantes e componentes protéticos (intermediário, barra e parafuso proté-

tico). Com relação à força oblíqua, o G10 apresentou os menores valores de tensão ao nível ósseo, 

implante, parafuso e barra (68,179; 111,80; 257,51; 100,47 Mpa), enquanto que o G4 mostrou os 

maiores valores de tensões (143,04; 273,79; 300,39; 379,34 MPa), respectivamente. Na análise 

do intermediário, o G4 apresentou o menor valor de tensão (222,80 MPa) comparado aos outros 

grupos. Quando fixado o número de cinco milhões de ciclos de carregamento, durante o teste de 

fadiga, todos os componentes e implantes dos grupos G10, G8, G6 tiveram um número mínimo 

maior que 1E+09 ciclos (109), ou seja, vida infinita. Porém, a barra metálica do grupo G4 resistiu 

apenas a 4,8415.107 (ou 48,4115 milhões) de ciclos antes de falhar por fadiga, equivalente a 48 

anos. De acordo com o MEF, sugere-se que os implantes curtos de até 4 mm são uma alternativa 

viável para casos de reabilitação fixa sobre implante com mandíbulas edêntulas atróficas que 

impossibilitem a instalação de implantes mais longos.  

 

Palavras-chave: Análise de elementos finitos. Implantes Dentários. Prótese Total. Biomecânica.  
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ABSTRACT 

 

 Rehabilitation of the prosthesis / implant treatment may result in failure if excessive 

stresses on the oblique force axis are not considered in the planning. The aim of the present study 

was to evaluate the influence of implant length on the rehabilitation of atrophic edentulous man-

dibles with full fixed implant-supported prosthesis using the finite element method (MEF). Finite 

element models were constructed with four implants of the same diameter and different lengths, 

splinted by a metal framework. The models were divided into 4 groups according to implant 

lengths: 4mm (G4), 6mm (G6), 8mm (G8), 10mm (G10). All groups were simulated with an 

oblique force of 100 N in the region of the left last molar to evaluate the tension at the bone level, 

the implant and prosthetic components (intermediate, bar and protective screw). Regarding the 

oblique force, G10 presented the lowest stress values at bone level, implant, screw and bar 

(68.179; 111.80; 257.51; 100.47 Mpa), while G4 showed the highest stress values. (143.04; 

273.79; 300.39; 379.34 MPa), respectively. In the intermediate analysis, G4 presented the lowest 

voltage value (222.80 MPa) compared to the other groups. When the number of five million 

loading cycles was set during the fatigue test, all components and implants in the group (G10, 

G8, G6) had a minimum number greater than 1E + 09 cycles (109), in the words, life infinite. 

However, the G4 group's metal bar withstood only 4.8415.107 (or 48.4115 million) cycles before 

failing by fatigue, equivalent to 48 years. Given the similarity of stress behavior for all models, 

it is suggested that short 4 mm implants appear to be a viable alternative for cases of fixed reha-

bilitation on implants with atrophic edentulous jaws that make it impossible to install longer 

implants. 

 

Keywords: Finite Element Analysis. Dental Implants. Denture, Complete. Biomechanics  
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1 INTRODUÇÃO  

 

O uso de implantes de titânio osseointegrados para substituição de dentes perdidos têm 

sido extremamente bem documentados. Esses representam uma alternativa eficaz na reabilitação 

de pacientes parcial e totalmente desdentados. (1, 2). Enquanto a dentição natural apresenta liga-

mentos periodontais, que são responsáveis pela proteção de toda a estrutura contra as sobrecar-

gas, os implantes, por sua vez, apresentam uma união com a estrutura óssea rígida e, assim sendo, 

uma carga excessiva aplicada aos implantes pode levar ao fracasso do tratamento reabilitador (3-

5). 

As próteses totais fixas implantosuportadas, também conhecidas como prótese do tipo 

protocolo, são consideradas uma modalidade previsível de reabilitação para pacientes totalmente 

desdentados. São instalados de 4 a 6 implantes, o qual são esplintados através de uma barra me-

tálica, o que torna as distribuições de tensão muito mais complexas do que em próteses unitárias. 

Dessa maneira, uma força oclusal aplicada em um ponto da prótese promove uma concentração 

de tensão em todos os implantes e osso circundantes em diferentes graus, o que pode acarretar 

no aparecimento de falhas da reabilitação, tais como fraturas ou afrouxamento de parafusos, de 

intermediários e barra metálica, assim como fratura ou perda da osseointegração dos implantes 

(6). 

 A força oclusal exercida sobre a prótese protocolo causa uma tensão na infraestrutura e 

a mesma é transferida para o osso peri-implantar. Entretanto, o valor de tensão transmitido para 

o implante e osso alveolar depende de vários fatores, tais como: características da força oclusal 

(intensidade, direção, duração e velocidade), tipo de conexão do implante, qualidade e densidade 

óssea, tipo de material,e planejamento protético, assim como fatores no implante, tais como: 

número, diâmetro e comprimento (4, 10, 11).  

  A instalação de implantes de comprimentos longos ou regulares em pacientes desdenta-

dos totais, é muitas vezes impossibilitada diante da grande reabsorção do rebordo alveolar, ou 

por não haver regeneração óssea após cirurgias regenerativas previamente à instalação dos im-

plantes.  Com o advento dos implantes curtos, menores que 10 mm de comprimento(7, 8), a reabi-

litação com implantes dentários em áreas com rebordos muito reabsorvidos constituiu uma opção 

de tratamento menos complexa, onerosa e traumática aos pacientes. Quando possível e correta-

mente indicado, o uso de implantes curtos tem se mostrado uma escolha segura no tratamento de 

áreas edêntulas com limitações de altura e volume ósseo (2, 9, 10). 

No entanto, há escassez de estudos que investiguem as tensões geradas por esses implan-

tes curtos nas reabilitações com próteses totais fixas implantossuportadas, principalmente frente 
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às forças horizontais (oblíquas) e rotacionais (torque), as quais são mais suscetíveis de lesar o 

osso peri-implantar (4, 11).  

O osso cortical humano possui como limite fisiológico de resistência máxima valor de 

140-170 MPa em compressão e, de 72-76 MPa em tração (12). Se as forças de oclusão excederem 

a capacidade de absorção do sistema, o implante ou a prótese falharão devido às sobrecargas e 

distribuição inadequada das forças  mastigatórias, entre outros fatores (13).   

 Estudar os efeitos das forças de carga é necessário na implantodontia como medida de 

precaução e para melhorar a sobrevida das próteses suportadas por implantes. Antes da produção 

em série, cada projeto de implante deve ser avaliado de acordo com os efeitos de um protótipo 

no tecido ósseo natural. Um processo importante é avaliar a tensão que ocorre no implante e no 

osso circundante. O método de elementos finitos (MEF) é um estudo biomecânico estável em-

pregado para demonstrar e prever a distribuição de tensão na área de contato dos implantes e do 

osso circundante (1, 14, 15). 

O método de elementos finitos (MEF) é uma técnica matemática computacional para cál-

culo de deformações e tensões. O efeito das forças de carga sobre uma prótese ou região peri-

implantar pode ser avaliado usando a tensão equivalente (Tensão de Von Mises), expresso em 

megapascais (MPa). Os resultados de Von Mises, tensão equivalente, são comparados com a 

tensão limite de resistência do material. Para visualização destes resultados, os níveis de tensão 

ao redor das regiões peri-implantar e estruturas protéticas são apresentadas por cores diferentes, 

o que permite a segurança destas estruturas durante a mastigação (14). 

Apesar dos resultados iniciais apresentados pelos implantes curtos, estes ainda podem 

apresentar falhas por fadiga devido a carregamentos cíclicos do processo mastigatório(16). O pro-

cesso de falha por fadiga ocorre depois de um grande número de ciclos de carga. O dano é acu-

mulado em uma escala micromecânica e uma microtrinca é formada. Com ciclos de carga adici-

onais, a trinca cresce. Finalmente, quando a trinca atinge uma dimensão crítica, ocorre a falha do 

componente. O crescimento da trinca e a sua propagação são estudados na mecânica da fratura. 

A análise de fadiga, no entanto, concentra-se na acumulação de danos e permite uma previsão a 

respeito de onde a trinca crescerá e propagar-se-á (17). Testes de fadiga in vitro são um dos méto-

dos de avaliação usados para investigar a confiabilidade clínica dos implantes dentários (18).   

Diante da escassez de literatura à respeito da biomecânica da utilização de implantes cur-

tos na reabilitação com próteses totais fixas implantossuportadas, a presente pesquisa teve como 

objetivo avaliar a tensão e fadiga gerada por implantes curtos comparativamente a implantes 

regulares, na reabilitação de mandíbulas atróficas com prótese tipo protocolo através do MEF. 
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2 METODOLOGIA  

 

2.1. LOCALIZAÇÃO DO ESTUDO 

 

 O estudo foi desenvolvido no Programa de Pós-Graduação em Odontologia da Universi-

dade Federal de Pernambuco juntamente com o Departamento de Engenharia Mecânica da Uni-

versidade Federal de Pernambuco.  

 

2.2 TIPO DE ESTUDO 

 

Experimental laboratorial computacional. 

 

2.3 CONSTRUÇÃO DO MODELO PELOS MÉTODOS DE ELEMENTOS FINITOS 3D 

 

 Quatro modelos de elementos finitos foram construídos com implantes do mesmo diâme-

tro, esplintados por uma barra protética metálica (Co-Cr) e, divididos em 4 grupos, de acordo 

com os comprimentos dos implantes utilizados: 4mm (G4), 6mm (G6), 8mm (G8), 10mm (G10) 

(Quadro 1). Todos os implantes foram posicionados verticalmente e bem distribuídos na região 

interforaminal, pelo menos 6 mm mesial aos forames mentuais (Figura 1). 

 

 

 

 

 

                    

                   

                      

                   Fonte: autoria própria 

 

 

 

 

 

 

Figura 1- Grupos analisados na pesquisa 

GRUPO NÚMERO DE 

IMPLANTES 

DIÂMENTRO 

DOS IM-

PLANTES 

(mm) 

COMPRIMENTO 

DOS IMPLANTES 

(mm) 

G4 04 4.1 04 

G6 04 4.1 06 

G8 04 4.1 08 

G10 04 4.1 10 
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Figura 2- Modelos de todos os grupos: G4 - Implantes de 4 mm; G6 - Implantes de 6 mm; G8 - Implan-

tes de 8 mm e G10 - Implantes de 10 mm. 

 

 

           Fonte: autoria própria 

 

 

2.4 CONSTRUÇÃO GEOMÉTRICA (CAD) 

 

 2.4.1 Construção geométrica da mandíbula  

 

 Um modelo de elementos finitos de uma mandíbula humana foi cedido baseado no estudo 

de Vajgel et al. (2013)(19) e adaptado para as necessidades da presente pesquisa. Cortes tomográ-

ficos axiais, dessa mesma mandíbula, foi realizada pela clínica radiológica Radioface. As ima-

gens tomográficas foram salvas pelo aparelho em um formato padrão denominado DICOM, as 

quais foram exportadas para um programa de visualização\manipulação de imagens médicas de-

nominado INVESALIUS® na sua versão 2.1 (CTI, Ministério da Ciência e Tecnologia, Brasil). 

Este software licenciado livremente permite a criação do volume de osso mandibular 3D a partir 

do volume total adquirido da tomografia, permitindo a exclusão dos tecidos moles adjacentes 

(por exemplo, pele, músculo, cartilagem, material artificial). O modelo de mandíbula sólido foi 

construído e salvo como um arquivo STL para análise (MEF) (Figura 2). 

 

 

 

G4 

G10 G8 

G6 
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Figura 3- Corte axial TC exportado para INVESALIUS®, onde foi construído um volume mandibular. 

 

   Fonte: autoria própria 

 

Figura 4- Modelo mandibular exportado para o programa SOLIDWORK® em STL, observar modelo 

apenas com geometria de superfície (casca) sem divisão do osso cortical e medular. 

 

                             Fonte: autoria própria   

 

               O arquivo STL foi exportado para o programa SolidWorks (versão 2016; Concord, MA, 

EUA), que tem computer-aided design e capacidades de engenharia auxiliada por computador 

(CAE) (Figura 3). O modelo em casca foi convertido para um modelo sólido e, por uso de ferra-

mentas específicas do software (loft/extrude/offset), foi manualmente dividido em osso cortical 

com espessura média de 2 mm de acordo com Vajgel et al. (2013)(19), e osso medular, tornando 

assim compatível com a realidade. 
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 Ainda neste programa a mandíbula foi subdividida em partes de acordo com as regiões 

anatômicas, no intuito de designar as diferentes propriedades do material (osso) relacionadas ao 

seu sítio. O osso cortical foi dividido em 11 volumes (sínfise, corpo, ângulo, ramo, coronóide e 

côndilo) e para o osso medular foi criado um único volume (Figura 4). A malha teve acentuada 

discretização nas áreas de maior interesse: sínfise e corpo. 

 

Figura 5- Osso cortical dividido em 11 volumes de acordo com as regiões anatômicas. 

 

   Fonte: autoria própria 

 

2.4.2 Construção geométrica dos implantes e prótese tipo protocolo 

 Implantes Tissue Level® (Straumann, Basileia, Suíça) com diâmetro de 4,1 mm e dife-

rentes comprimentos (4, 6, 8 e 10 mm), associados aos componentes protéticos do tipo synOcta® 

(Straumann, Basileia, Suíça) foram escolhidos como retentores da prótese tipo protocolo para 

esta análise biomecânica.  As geometrias tridimensionais dos componentes protéticos e dos im-

plantes foram modeladas no SolidWorks (versão 2016 Concord, MA, EUA). Os sistemas de fi-

xação da estrutura da prótese tipo protocolo foram criados com o mesmo software CAD.  

Uma estrutura metálica em Co-Cr com 4 mm de altura, 6 mm de largura e cantilevers 

distais de 10 mm foram modelados(20). Os modelos foram discretizados com malhas de elementos 

tetraédricos com quatro nós. A malha foi refinada na região de maior interesse para o estudo a 

fim de reproduzir melhor a distribuição das tensões geradas no implante, componentes protéticos, 

prótese e osso peri-implantar (Figura 5 e 6). 
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Figura 6-Malha de elementos finitos tetraédrica no modelo final. 

 

              Fonte: autoria própria 

 

Figura 7-Refinamento da malha na região: a) e b) osso; c) componentes protéticos 

 

          Fonte: autoria própria 

  

2.4.3 Propriedades do material e condições da interface  

   

O módulo de Young (módulo de elasticidade) do osso cortical mandibular foi considerado 

ortotrópico, e neste trabalho foram adotados para as propriedades mecânicas do osso cortical os 

valores propostos em Schwartz-Dabney et al. (2003)(21). Para aplicação de propriedades 

A 
C 

B 
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ortotrópicas em um material usado em simulação computacional, é necessário associar estas pro-

priedades a um sistema de coordenadas de referência. No caso do osso cortical da mandíbula, as 

direções principais do módulo de Young são diferentes para cada região anatômica. Para o osso 

medular, titânio e componentes protéticos foram adotadas propriedades isotrópicas, isto é, o valor 

do módulo de elasticidade independe da direção, conforme sugeridos por Sugiura et al. (2009)(22), 

Fernandez et al. (2003)(23) e Lovald, Wagner e Baack (2009)(24). As propriedades mecânicas ado-

tadas neste trabalho estão apresentadas na Tabela 1. Os implantes foram considerados totalmente 

osseointegrados, portanto uma interface mecânica perfeita foi presumida.  

 

 
Tabela 1-Propriedades mecânicas dos materiais usados no estudo. 

 

Propriedade Material 

Osso Cortical 
 

Osso 

 Medular 

 

Liga de 

 Co-Cr 

 

Implante de  

Titânio 

 

 

Sínfise 

 

Corpo 

Ex (MPa) 20.492 21.728 1.500 220.000 110.000 

Ey (MPa) 12.092 12.700 1.500 220.000 110.000 

Ez (MPa) 16.350 17.828 1.500 220.000 110.000 

√xy (√) 0.43 0.45 0.3 0.30 0.33 

√yz (√) 0.22 0.2 0.3 0.30 0.33 

√xz (√) 0.34 0.34 0.3 0.30 0.33 

Gxy 5.317 5.533 - - - 

Gyz 4.825 5.083 - - - 

Gxz 6.908 7.450 - - - 

 

REFERÊNCIAS 

                    

Schwartz Dabney et al,(21) 

 

Sugiura et al,(22) 

 

Schwartz Dabney et al,(21) 

 

Stegaroiu et al,(24, 25) 

Fonte: autoria própria 

 E= Módulo de Young (Elasticidade)   

 √= Coeficiente de Poisson  

 G= Módulo de Cisalhamento 

 

2.5 RESTRIÇÕES E CONDIÇÕES DE CARGA 

 As forças criadas pelos músculos mastigatórios e seu posicionamento no corpo mandibu-

lar foram baseadas em estudos anteriores (19, 26). Ambos os grupos foram simulados com uma 

força oblíqua de 100 N baseado em estudos pregressos(1, 5, 14). Para isto foi aplicada uma força à 

45 graus sobre a barra nas regiões do cantilever do primeiro molar do lado esquerdo (lado de 

trabalho) e o lado direito foi considerado como lado de balanceio (1, 13, 14, 27). 
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A mandíbula foi restrita de movimentos em ambos os côndilos em todas as direções. Os 

movimentos completos das articulações temporomandibulares não foram necessários nesse mo-

delo. 

As cargas foram aplicadas ao modelo após a aplicação de restrições adequadas na forma 

de vetores de força específicos para cada músculo atuante durante a mastigação compondo, desta 

forma, a força total de mastigação. Em uma análise preliminar, as direções e magnitudes das 

forças musculares foram definidas como no estudo de Korioth, Rommily e Hannaml (1992)(28). 

A força resultante na restrição molar, de acordo com o caso estudado, foi obtida através da análise 

via MEF, e as magnitudes das forças musculares foram ajustadas para que fosse obtida uma força 

resultante de aproximadamente 100 N na restrição, compatível com uma força muscular. Cada 

força muscular é representada por três componentes, X, Y e Z. O vetor X é normal para o plano 

sagital com direção positiva apontando para o lado esquerdo da mandíbula. O vetor Z é normal 

para o plano oclusal com direção positiva apontando superiormente. O vetor Y é ortogonal para 

os outros eixos (figura 07). 

Figura 8- Vetores de força 

Fonte: autoria própria 

 

2.6 ANÁLISE DE FADIGA  

 

A análise de fadiga foi realizada baseado no número de mastigações que uma pessoa 

exerce em um determinado tempo. Este dado foi estabelecido segundo avaliações estatísticas que 
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simularam a mastigação de pacientes após carga cíclica continuada por 5 milhões de ciclos, ou o 

equivalente aproximado de 5 anos de mastigação in vivo (29).  

Neste trabalho, o conjunto das estruturas (componentes protéticos, implantes e barra me-

tálica) foram avaliados quanto a sua capacidade de resistir ao carregamento dinâmico associado 

ao movimento cíclico da mandíbula durante a mastigação, consistindo de uma análise de fadiga. 

Para esta análise foi utilizada a ferramenta de pós-processamento do Ansys Mechanical versão 

18.2 (Ansys Inc., Houston, Texas, EUA), chamada fatigue tool.  

Após a obtenção das tensões equivalentes pela análise estrutural do modelo, foi definido 

o tipo de carregamento cíclico nesta ferramenta.  A análise de fadiga avalia tanto a resistência 

mecânica do material quando submetido a forças cíclicas, como também pode fornecer previsões 

de durabilidade de um corpo para uma determinada aplicação. É importante esclarecer que a 

durabilidade de um corpo é mensurada pela quantidade de ciclos que ele pode suportar, indepen-

dentemente do tempo que irá durar. Ou seja, não importa quanto tempo os ciclos durem, o corpo 

irá falhar após ser submetido a quantidade de ciclos N que está associada à tensão alternada a 

qual foi submetido. O tempo que o corpo irá durar pode ser estimado pelo tempo de duração de 

uma determinada quantidade de ciclos. 

O ciclo mastigatório foi considerado, neste trabalho, como uma onda de carga senoidal, 

cujo valor mínimo é nulo, correspondente ao momento em que o paciente não está exercendo 

força da mastigação; e o valor máximo está associado ao estado de tensões resultantes referente 

ao momento em que a força oblíqua de 100 N está atuando na região molar. Desta forma, o ciclo 

mastigatório foi modelado como um ciclo de tensões flutuantes, e está representado na (Figura 

8).  

Figura 9-– Representação do carregamento cíclico associado à mastigação. 

     

Fonte: autoria própria 

 

O método tensão-número de ciclos é o mais tradicional dos métodos citados, haja vista 

ser o mais simples a ser implementado e o que contém mais dados experimentais de fadiga dis-

poníveis devido à sua utilização durante um longo período de tempo. Além disso, ele representa 
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de forma adequada as aplicações envolvendo fadiga de alto ciclo, sendo o mais frequentemente 

utilizado para esses casos(30) 

O diagrama S-N (tensão - número de ciclos) ou Curva de Wöhler tornou-se a forma pa-

drão para caracterizar o comportamento dos materiais submetidos a solicitações alternadas. Neste 

diagrama são plotados os dados coletados do ensaio de fadiga, e ele é utilizado para estabelecer 

a resistência à fadiga de um material(31) (Figura 9). 

 Os cálculos relacionaram as tensões e deformações, às quais os componentes estudados 

foram submetidos, com os limites de fadiga dos seus materiais. Os limites de resistência das ligas 

ti-6al-4v (implantes) e cobalto-cromo adotados foram de 825 MPa e 552 MPa(32), respectiva-

mente. Desta forma, foram encontrados resultados de vida útil esperada para os componentes em 

questão.  

Figura 10-Curvas de fadiga (curva S-N) para materiais de liga de Ti-6Al-4V e cobalto-cromo. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

                                  Fonte: Kayabasi;Yuzbasioglu; Erzicanh (2006). 

 Em primeira instância, pretendeu-se através dessa análise obter resultados de uma vida 

finita com duração maior que 5x106 (5 milhões) de ciclos, correspondente aos 5 anos de masti-

gação conforme CIBIRKA et al., (2001) (29). No entanto, um resultado ainda mais otimista seria 

a pretensão de se ter estruturas que não falhassem por fadiga. Para este critério, foi considerado 

como vida infinita uma durabilidade maior que 109 (1 bilhão) de ciclos, assim como definido por 

Kayabasi, Yuzbasioglu e Erzincanli (2006). 

Neste trabalho, utilizou-se como critério de falha por fadiga a teoria de Goodman, sendo 

utilizada como metodologia para o cálculo da resistência à fadiga de cada componente. Através 

da curva de Goodman, representando uma medida do comportamento mínimo para a falha por 

fadiga, dos limites de resistência de cada material, dos valores das tensões alternadas e das médias 
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do carregamento, calculadas previamente durante a análise estática, foram obtidas as resistências 

à fadiga S de cada componente. Por essas resistências serem obtidas através da curva de Good-

man, estas são chamadas de tensões equivalentes de Goodman. 

Após a obtenção das tensões equivalentes, foi utilizado o método tensão-número de ciclos 

(S-N) para a obtenção da durabilidade de cada componente. Este método foi utilizado por ser um 

dos mais indicados para casos que envolvem fadiga de alto ciclo.  

 

2.7 CRITÉRIOS DE AVALIAÇÃO 

 

A avaliação de todas as simulações virtuais de aplicação de carga sobre os modelos de 

elementos finitos foi realizada através do programa ANSYS versão 18.2 (Ansys Inc., Houston, 

Texas, EUA). Para interpretação dos dados obtidos, foram adotados os seguintes critérios de 

avaliação: 

➢ Haverá falha dos implantes se a tensão for maior que 825 MPa que representa o limite de 

resistência dos implantes Straumann (Institut Straumann AG, Waldenberg, Switzerland, 

2012) 

➢ Tensões maiores que 76 Mpa e compressão maior do que 170 Mpa, provocará reabsorção 

do osso(12) . 

➢ Tensão maior do que 552 Mpa (limite de escoamento)(32) na região da barra, ocasionará 

sua falha.  
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3 RESULTADOS  

 

  Os resultados obtidos neste estudo foram plotados em mapas de tensão de von Mises e 

tensão máxima principal, ambos com unidades em Mega-Pascal (MPa) e serão descritos da se-

guinte maneira: a) Valores de tensão obtidos após a carga oblíqua nos implantes, componentes 

protéticos e tecido ósseo); b) Avaliação da fadiga dos implantes e componentes protéticos.  

 

3.1 ANÁLISE DAS TENSÕES APÓS CARGA OBLÍQUA NOS IMPLANTES 

 

O pico de tensão para todos os grupos se deu na região das primeiras roscas dos implantes 

que receberam a força de 100 N. A variação do pico de tensão foi bem semelhante para todos os 

grupos, exceto para o G4 que apresentou valores bem mais elevados. Na ordem crescente de 

tensão observou-se valores de 111,80 MPa para G10; 119,57 MPa para G8; 131,74 MPa para G6 

e 273,79 Mpa para G4 (Figura 10). Observa-se ainda que nenhum dos implantes excedeu o limite 

de resistência (Tabela 2). 

 

Tabela 2 - Resultado da tensão de Von Misses no implante e seu limite de resistência. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

                      Fonte: autoria própria 

                      MPa: Megapascal 

 

 

 

 

 

 

  

GRUPOS IMPLANTES 

 

LIMITE DE  

RESISTÊNCIA 

(Straumann, Basel, Swit-

zerland) 

G4 273,79 MPa 

825MPa G6 131,74 MPa 

G8 119,57 MPa 

G10 111,80 MPa 
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Figura 11-Tensão nos implantes de acordo com os grupos analisados. G4 e G8 vista superior. G6 e G10 

vista posterior. 

 

G4 
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 Fonte: autoria própria 

 

G6 

G8 

G10 
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3.2 ANÁLISE DAS TENSÕES NOS COMPONENTES PROTÉTICOS 

 

3.2.1 Intermediário 

 

O G4 foi o que apresentou menor pico de tensão, com valores de 222,8 MPa. Os grupos 

G6, G8 e G10, apresentaram tensão de 299,45; 267,93 e 239,61 Mpa, respectivamente (Figura 

11). A região do intermediário que apresentou maior tensão foi na região das roscas do interme-

diário em contato com o parafuso protético.  Observou-se no G4 uma menor tensão, devido ao 

predominante componente horizontal da força oblíqua no parafuso protético, pois foi nele que se 

concentraram as maiores deformações (Figura 12). Nos demais grupos, o componente da força 

oblíqua, no parafuso protético, é mais vertical, transmitindo, assim, tensões maiores na interface 

entre parafuso e intermediário. Mesmo assim, a magnitude, na escala real, do deslocamento má-

ximo é muito pouco (Figura 13). 
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Figura 12-Pico de tensão no intermediário de acordo com os grupos analisados. 
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Fonte: autoria própria 
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Figura 13- Deslocamento do parafuso: A) Sombreamento do parafuso no estado não carregado do G4  e 

B) Visão geral da deformação do parafuso do G4 devido ao acentuado componente horizontal após apli-

cação de carga. 

 

                                      Fonte: autoria própria 

 

Figura 14-Deslocamento do parafuso: A) Sombreamento do parafuso no estado não carregado dos de-

mais grupos e B) Visão geral das deformações dos parafusos dos demais grupos devido ao acentuado 

componente vertical após aplicação de carga. 

 

 

                                      Fonte: autoria própria 

 

A B 

A 

B 
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3.2.2 Barra protética metálica 

 

Analisando a barra protética metálica, o G4 apresentou um pico de tensão bem mais ele-

vado do que os demais grupos, com valor de 379,34 MPa. Os demais grupos apresentaram picos 

menores e mais semelhantes entre si, com valores de 100,86; 100,46 e 100,47 MPa para os grupos 

G6, G8 e G10, respectivamente (figuras 14 e 15). Todos os picos de tensão localizaram-se no 

coping metálico da barra. Isso foi justificado pelo movimento rotacional mais acentuado no G4 

resultando no pico de tensão na região interna do coping metálico da barra (Figura 16 e 17).  

Também foi observado uma tensão inferior, em todos os grupos, ao limite de escoamento da 

barra protética metálica da liga de Cr-Co (Tabela 3). 

 

Tabela 3: Resultado da tensão de Von Misses na barra protética metálica e seu limite de escoamento.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

              Fonte: autoria própria 

              MPa: Megapascal 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

GRUPOS 
BARRA PROTÉTICA METÁ-

LICA 

 

LIMITE DE  

ESCOAMENTO 

 

G4 379,34 MPa 
 

 522 MPa 

 

G6 100,86 MPa 

G8 100,46 MPa 

G10 100,47 MPa 
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Figura 15-Tensão na barra protética metálica de acordo com os grupos analisados. 
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Fonte: autoria própria 
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Figura 16- Tensão na barra protética metálica/coping de acordo com os grupos analisados.           

G4 

G6 



35 

 

 

Fonte: autoria própria 
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Figura 17- Deslocamento da barra metálica: A) Sombreamento da barra metálica no estado não carre-

gado do G4 e B) Sentido do deslocamento das forças resultantes após aplicação de carga no G4. 

 

Fonte: autoria própria 

 

Figura 18- Deslocamento da barra metálica: A) Sombreamento da barra metálica no estado não carre-

gado nos demais grupos e B) Sentido do deslocamento das forças resultantes após aplicação de carga 

nos demais grupos. 

 

Fonte: autoria própria 

 

3.2.3 Parafuso protético 

 

Um comportamento correlativo com a barra metálica foi observado para o parafuso pro-

tético, tendo o G4 com o maior pico de tensão, com valor de 300,39 MPa. Os demais grupos, G6, 

A 

B 

A 
B 
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G8 e G10, apresentaram picos de tensão com comportamento aceitável entre si, com valores de 

298,45; 265,82 e 257,51 MPa, respectivamente. As tensões máximas foram observadas em áreas 

diferentes.  Para os grupos G6, G8 e G10 a tensão máxima ocorreu no arredondamento da cabeça 

dos parafusos, enquanto o G4 na região das primeiras roscas do parafuso (Figura 18). 

 

Figura 19-Tensão no parafuso protético de acordo com os grupos analisados. 

G6 

G4 
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Fonte: autoria própria 

 

3.3 ANÁLISE DA TENSÃO À NÍVEL ÓSSEO 

 

            Para o carregamento oblíquo, a tabela 4, ilustra as tensões principais máxima e mínima 

no osso cortical nos modelos estudados. Nesta tabela é possível observar que o G4 possui uma 

maior tensão normal mínima (compressão) do que os demais grupos. O G4 também teve uma 

maior tensão normal máxima (tração) do que os demais grupos. 

              Os picos de tensão de Von Misses (em MPa) se distribuíram a nível do osso cortical 

peri-implantar de todos os grupos na região próxima a aplicação da força de 100N, sendo com-

pressivas na região superior e de tração na região inferior. Os picos de tensão foram diminuindo 

à medida que o comprimento dos implantes aumentava, porém sem diferenças significativas entre 

G10 

G8 
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os grupos G6, G8 e G10 de 92,84; 77,87; 68,17 MPa, respectivamente (figura 19 e 20). Já o G4 

teve o maior pico de tensão com 143,04 MPa comparado aos demais grupos.  

 

 

Tabela 4: Resultado da tensão normal máxima e mínimo no osso e seu limite de resistência fisiológico 

a compressão e a tração. 

 

Fonte: autoria própria 

MPa: Megapascal 

 

 

  

               

 

 

 

 

 

 

 

GRUPOS 

 

OSSO  

Maior Tensão Normal Máxima (MPa) 

 

 

LIMITE DE 

RESISTÊNCIA 

(tração) 

G4 125,38 MPa 

72-76 MPa  
G6 74,82 MPa 

G8 58,434 MPa 

G10 65,014 MPa 

GRUPOS 

 

OSSO 

Menor Tensão Normal Mínima (MPa) 

 

LIMITE DE  

RESISTÊNCIA 

 (compressão) 

G4 -142,7 MPa 

140-170 MPa  

 

G6 -77,26 MPa 

G8 -71,498 MPa 

G10 -67,19 MPa 
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Figura 20-Tensão ao nível ósseo da mandíbula de acordo com os grupos analisados. Vista superior. 
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Fonte: autoria própria 
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Figura 21-Tensão ao nível ósseo na mandíbula de acordo com os grupos analisados. 
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  Fonte: autoria própria 

 

3.4 ANÁLISE DE FADIGA 

 

Antes da análise de fadiga, as tensões de Von Mises obtidas devido às cargas aplicadas 

foram comparadas com trabalhos anteriores para validar o modelo e garantir a segurança do mo-

delo contra falhas ocasionadas por carregamento estático. Todas as análises de fadiga foram re-

alizadas adotando-se como critério de vida infinita a faixa corresponde a um número maior que 

109 ciclos. 

As análises de elementos finitos conduzidas neste estudo mostraram, para as condições 

de carregamento testado, que todos os grupos dos implantes e componentes protéticos investiga-

dos terão uma vida útil que durará mais que 109 ciclos, ou seja, estes componentes terão vida 

infinita, e teoricamente não sofrerão falha por fadiga, exceto a barra protética metálica do G4 

resistirá a 4,8415.107 (ou 48 milhões) de ciclos, isso corresponde a 48 anos antes de falhar por 

fadiga. 

 

  

  

G10 
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5 CONCLUSÃO 

 

Através do presente estudo in vitro, foi possível concluir que: 

 

➢ A tensão quantificada nos implantes, após a aplicação de carga oblíqua de 100N, não foi 

capaz de gerar falha nos implantes, pois, os valores não excederam o limite de resistência 

de 825 MPa dos implantes. 

➢ As tensões nos componentes protéticos (intermediário, barra metálica e parafuso proté-

tico), apresentaram valores de ordem relativamente próximos para ambos os grupos, com 

exceção do G4 que, na maioria das situações, apresentou resultados mais discrepantes 

quando comparado aos demais grupos, no entanto nenhum grupo excedeu o limite de 

resistência dos componentes avaliados. 

➢ Para as condições de carregamento cíclico testado, os componentes protéticos e implantes 

terão vida infinita, exceto a barra metálica do G4. 

➢ Diante da similaridade do comportamento das tensões frente às forças oblíquas e ao teste 

de fadiga para todos os modelos, sugere-se que os implantes curtos de até 4 mm são uma 

alternativa viável para casos de mandíbulas edêntulas atróficas que necessitem ser reabi-

litadas com próteses totais fixas implantossuportadas, e não tenham a possibilidade da 

instalação de implantes mais longos de acordo com o MEF. 
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RESUMO 

O tratamento reabilitador sobre implantes pode resultar em fracasso, caso tensões excessivas no 

eixo de forças oblíqua e axial não sejam consideradas no planejamento protético. O presente 

estudo teve como objetivo avaliar e comparar, por meio do método de elementos finitos (MEF), 

a tensão gerada em implantes de diferentes comprimentos quando submetidos a forças oblíquas, 

assim como a resistência à fadiga. Modelos de elemento finitos foram construídos com quatro 

implantes de mesmo diâmetro e diferentes comprimentos, esplintados por uma barra protética 

metálica. Os modelos foram divididos em 4 grupos, de acordo com os comprimentos dos implan-

tes: 4mm (G4), 6mm (G6), 8mm (G8), 10mm (G10). Todos os grupos foram simulados com uma 

força oblíqua de 100 N na região de primeiro molar esquerdo para avaliação da tensão à nível 

ósseo, dos implantes e componentes protéticos (intermediário, barra e parafuso protético). Com 
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relação à força oblíqua, o G10 apresentou os menores valores de tensão ao nível ósseo, implante, 

parafuso e barra (68,179; 111,80; 257,51; 100,47 Mpa), enquanto que o G4 mostrou os maiores 

valores de tensões (143,04; 273,79; 300,39; 379,34 MPa), respectivamente. Na análise do inter-

mediário, o G4 apresentou o menor valor de tensão (222,80 MPa) comparado aos outros grupos. 

Quando fixado o número de cinco milhões de ciclos de carregamento, durante o teste de fadiga, 

todos os componentes e implantes dos grupos G10, G8, G6 tiveram um número mínimo maior 

que 1E+09 ciclos (109), ou seja, vida infinita. Porém, a barra metálica do grupo G4 resistiu apenas 

a 4,8415.107 (ou 48,4115 milhões) de ciclos antes de falhar por fadiga, equivalente a 48 anos. 

Diante da similaridade do comportamento das tensões para todos os modelos, sugere-se que os 

implantes curtos parecem ser uma alternativa viável para casos de reabilitação fixa sobre im-

plante com mandíbulas edêntulas atróficas que impossibilitem a instalação de implantes mais 

longos. No entanto, implantes de 6 a 8 mm apresentaram comportamento mecânico mais favorá-

vel que o de 4mm. 

 

 

Palavras chave: método de elementos finitos, biomecânica, implantes dentais, prótese fixa im-

planto suportada. 

 

 INTRODUÇÃO  

O uso de implantes de titânio osseointegrados para substituição de dentes perdidos têm 

sido extremamente bem documentados. Esses representam uma alternativa eficaz na reabilitação 

de pacientes parcial e totalmente desdentados. (1, 2). Enquanto a dentição natural apresenta liga-

mentos periodontais, que são responsáveis pela proteção de toda a estrutura contra as sobrecar-

gas, os implantes, por sua vez, apresentam uma união com a estrutura óssea rígida e, assim sendo, 

uma carga excessiva aplicada aos implantes pode levar ao fracasso do tratamento reabilitador (3-

5). 

As próteses totais fixas implantosuportadas, também conhecidas como prótese do tipo 

protocolo, são consideradas uma modalidade previsível de reabilitação para pacientes totalmente 

desdentados. São instalados de 4 a 6 implantes, o qual são esplintados através de uma barra me-

tálica, o que torna as distribuições de tensão muito mais complexas do que em próteses unitárias 

(5-6). Dessa maneira, uma força oclusal aplicada em um ponto da prótese promove uma concen-

tração de tensão em todos os implantes e osso circundantes em diferentes graus, o que pode 

acarretar no aparecimento de falhas da reabilitação, tais como fraturas ou afrouxamento de 
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parafusos, de intermediários e barra metálica, assim como fratura ou perda da osseointegração 

dos implantes (6). 

 A força oclusal exercida sobre a prótese protocolo causa uma tensão na infraestrutura e 

a mesma é transferida para o osso peri-implantar. Entretanto, o valor de tensão transmitido para 

o implante e osso alveolar depende de vários fatores, tais como: características da força oclusal 

(intensidade, direção, duração e velocidade), tipo de conexão do implante, qualidade e densidade 

óssea, tipo de material,e planejamento protético, assim como fatores no implante, tais como: 

número, diâmetro e comprimento (4, 10, 11).  

  A instalação de implantes de comprimentos longos ou regulares em pacientes desdenta-

dos totais, é muitas vezes impossibilitada diante da grande reabsorção do rebordo alveolar, ou 

por não haver regeneração óssea após cirurgias regenerativas previamente à instalação dos im-

plantes.  Com o advento dos implantes curtos, menores que 10 mm de comprimento(7), a reabili-

tação com implantes dentários em áreas com rebordos muito reabsorvidos constituiu uma opção 

de tratamento menos complexa, onerosa e traumática aos pacientes. Quando possível e correta-

mente indicado, o uso de implantes curtos tem se mostrado uma escolha segura no tratamento de 

áreas edêntulas com limitações de altura e volume ósseo (2, 9, 10). 

No entanto, há escassez de estudos que investiguem as tensões geradas por esses implan-

tes curtos nas reabilitações com próteses totais fixas implantossuportadas, principalmente frente 

às forças horizontais (oblíquas) e rotacionais (torque), as quais são mais suscetíveis de lesar o 

osso peri-implantar (4, 11).  

O osso cortical humano possui como limite fisiológico de resistência máxima valor de 140-

170 MPa em compressão e, de 72-76 MPa em tração (12). Se as forças de oclusão excederem a capa-

cidade de absorção do sistema, o implante ou a prótese falharão devido às sobrecargas e distribuição 

inadequada das forças  mastigatórias, entre outros fatores (13).   

 Estudar os efeitos das forças de carga é necessário na implantodontia como medida de 

precaução e para melhorar a sobrevida das próteses suportadas por implantes. Antes da produção 

em série, cada projeto de implante deve ser avaliado de acordo com os efeitos de um protótipo 

no tecido ósseo natural. Um processo importante é avaliar a tensão que ocorre no implante e no 

osso circundante. O método de estudo biomecânico que é cada vez mais usado para demonstrar 

e prever a distribuição de tensão na área de contato dos implantes e do osso circundante, é o 

método de elementos finitos (MEF) (1, 14, 15). 

O método de elementos finitos (MEF) é uma técnica matemática computacional para cál-

culo de deformações e tensões. O efeito das forças de carga sobre uma prótese ou região peri-

implantar pode ser avaliado usando a tensão equivalente (Tensão de Von Mises), expresso em 
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megapascais (MPa). Os resultados de Von Mises, tensão equivalente, são comparados com a 

tensão limite de resistência do material. Para visualização destes resultados, os níveis de tensão 

ao redor das regiões peri-implantar e estruturas protéticas são apresentadas por cores diferentes, 

o que permite a segurança destas estruturas durante a mastigação (14). 

Apesar dos resultados iniciais apresentados pelos implantes curtos, estes ainda podem 

apresentar falhas por fadiga devido a carregamentos cíclicos do processo mastigatório(16). O pro-

cesso de falha por fadiga ocorre depois de um grande número de ciclos de carga. O dano é acu-

mulado em uma escala micromecânica e uma microtrinca é formada. Com ciclos de carga adici-

onais, a trinca cresce. Finalmente, quando a trinca atinge uma dimensão crítica, ocorre a falha do 

componente. O crescimento da trinca e a sua propagação são estudados na mecânica da fratura. 

A análise de fadiga, no entanto, concentra-se na acumulação de danos e permite uma previsão a 

respeito de onde a trinca crescerá e propagar-se-á (17). Testes de fadiga in vitro são um dos méto-

dos de avaliação usados para investigar a confiabilidade clínica dos implantes dentários (18).   

Diante da escassez de literatura a respeito da biomecânica da utilização de implantes cur-

tos na reabilitação com próteses totais fixas implantossuportadas, a presente pesquisa teve como 

objetivo avaliar a tensão e fadiga gerada por implantes curtos comparativamente a implantes 

regulares, na reabilitação de mandíbulas atróficas com prótese tipo protocolo através do MEF. 

MATERIAIS E MÉTODOS 

 

Tipo e localização do estudo 

 O estudo do tipo experimental laboratorial foi desenvolvido no Programa de Pós-Gradu-

ação em Odontologia e do Departamento de Engenharia Mecânica da Universidade Federal de 

Pernambuco.  

 

Construção do modelo pelo método de elementos finitos 3D 

 Quatro modelos de elementos finitos foram construídos com implantes do mesmo diâme-

tro, esplintados por uma barra protética metálica (Co-Cr) e, divididos em 4 grupos, de acordo 

com os comprimentos dos implantes utilizados: 4mm (G4), 6mm (G6), 8mm (G8), 10mm (G10) 

(Tabela 1).  Todos os implantes foram posicionados verticalmente e bem distribuídos na região 

interforaminal, pelo menos 6 mm mesial aos forames mentuais (Figura 1). 

 

Construção geométrica (CAD) 

Construção geométrica da mandíbula  



53 

 

 Um modelo de elementos finitos de uma mandíbula humana foi cedido baseado no estudo 

de Vajgel et al. (2013)(19) e adaptado para as necessidades da presente pesquisa. Cortes tomográ-

ficos axiais, dessa mesma mandíbula, foi realizada pela clínica radiológica Radioface. A mandí-

bula atrófica foi de uma paciente não identificada, do sexo feminino, de 65 anos e da cidade do 

Recife-PE. As imagens tomográficas foram salvas pelo aparelho em um formato padrão denomi-

nado DICOM, as quais foram exportadas para um programa de visualização\manipulação de 

imagens médicas denominado INVESALIUS® na sua versão 2.1 (CTI, Ministério da Ciência e 

Tecnologia, Brasil). Este software licenciado livremente permite a criação do volume de osso 

mandibular 3D a partir do volume total adquirido da tomografia, permitindo a exclusão dos teci-

dos moles adjacentes (por exemplo, pele, músculo, cartilagem, material artificial). O modelo de 

mandíbula sólido foi construído e salvo como um arquivo STL para análise (MEF). 

               O arquivo STL foi exportado para o programa SolidWorks (versão 2016; Concord, MA, 

EUA), que tem computer-aided design e capacidades de engenharia auxiliada por computador 

(CAE). O modelo em casca foi convertido para um modelo sólido e, por uso de ferramentas 

específicas do software (loft/extrude/offset), foi manualmente dividido em osso cortical com es-

pessura média de 2 mm de acordo com Vajgel et al. (2013)(19), e osso medular, tornando assim 

compatível com a realidade (Figura 2). 

 Ainda neste programa a mandíbula foi subdividida em partes e acordo com as regiões 

anatômicas, no intuito de designar as diferentes propriedades do material (osso) relacionadas ao 

seu sítio. O osso cortical foi dividido em 11 volumes (sínfise, corpo, ângulo, ramo, coronóide e 

côndilo) e para o osso medular foi criado um único volume. 

 

Construção geométrica dos implantes e prótese tipo protocolo 

 Implantes Tissue Level® (Straumann, Basileia, Suíça) com diâmetro de 4,1 mm e dife-

rentes comprimentos (4, 6, 8 e 10 mm), associados aos componentes protéticos do tipo synOcta® 

(Straumann, Basileia, Suíça) foram escolhidos como retentores da prótese tipo protocolo para 

esta análise biomecânica.  As geometrias tridimensionais dos componentes protéticos e dos im-

plantes foram modeladas no SolidWorks (versão 2016 Concord, MA, EUA). Os sistemas de fi-

xação da estrutura da prótese tipo protocolo foram criados com o mesmo software CAD.  

Uma estrutura metálica em Co-Cr com 4 mm de altura, 6 mm de largura e cantilevers 

distais de 10 mm foram modelados(20). Os modelos foram discretizados com malhas de elementos 

tetraédricos com quatro nós. A malha foi refinada na região de maior interesse para o estudo a 

fim de reproduzir melhor a distribuição das tensões geradas no implante, componentes protéticos 

e osso peri-implantar. 
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Propriedades do material e condições da interface  

 O módulo de Young (módulo de elasticidade) do osso cortical mandibular foi considerado 

ortotrópico, e neste trabalho foram adotados para as propriedades mecânicas do osso cortical os 

valores propostos em Schwartz-Dabney et al. (2003)(21). Para aplicação de propriedades ortotró-

picas em um material usado em simulação computacional, é necessário associar estas proprieda-

des a um sistema de coordenadas de referência. No caso do osso cortical da mandíbula, as dire-

ções principais do módulo de Young são diferentes para cada região anatômica. Para o osso me-

dular, titânio e componentes protéticos foram adotadas propriedades isotrópicas, isto é, o valor 

do módulo de elasticidade independe da direção, conforme sugeridos por Sugiura et al. (2009)(22), 

Fernandez et al. (2003)(23) e Lovald, Wagner e Baack (2009)(24). As propriedades mecânicas ado-

tadas neste trabalho estão apresentadas na Tabela 2. Os implantes foram considerados totalmente 

osseointegrados, portanto uma interface mecânica perfeita foi presumida.  

 

 

Restrições e condições de carga 

 As forças criadas pelos músculos mastigatórios e seu posicionamento no corpo mandibu-

lar foram baseadas em estudos anteriores (19, 26). Ambos os grupos foram simulados com uma 

força oblíqua de 100 N baseado em estudos pregressos(1, 5, 14). Para isto foi aplicada uma força à 

45 graus sobre a barra nas regiões do cantilever do molar do lado esquerdo (lado de trabalho) e 

o lado direito foi considerado como lado de balanceio (1, 13, 14, 27). 

A mandíbula foi restrita de movimentos em ambos os côndilos em todas as direções. Os 

movimentos completos das articulações temporomandibulares não foram necessários nesse mo-

delo. 

As cargas foram aplicadas ao modelo após a aplicação de restrições adequadas na forma 

de vetores de força específicos para cada músculo atuante durante a mastigação compondo, desta 

forma, a força total de mastigação. Em uma análise preliminar, as direções e magnitudes das 

forças musculares foram definidas como no estudo de Korioth, Rommily e Hannaml (1992)(28). 

A força resultante na restrição molar, de acordo com o caso estudado, foi obtida através da análise 

via MEF, e as magnitudes das forças musculares foram ajustadas para que fosse obtida uma força 

resultante de aproximadamente 100 N na restrição, compatível com uma força muscular. Cada 

força muscular é representada por três componentes, X, Y e Z. O vetor X é normal para o plano 

sagital com direção positiva apontando para o lado esquerdo da mandíbula. O vetor Z é normal 
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para o plano oclusal com direção positiva apontando superiormente. O vetor Y é ortogonal para 

os outros eixos (Figura 3). 

 

Análise de Fadiga  

A análise de fadiga foi realizada baseado no número de mastigações que uma pessoa 

exerce em um determinado tempo. Este dado foi estabelecido segundo avaliações estatísticas que 

simularam a mastigação de pacientes após carga cíclica continuada por 5 milhões de ciclos, ou o 

equivalente aproximado de 5 anos de mastigação in vivo (29).  

Neste trabalho, o conjunto das estruturas (componentes protéticos, implantes e barra me-

tálica) foram avaliados quanto a sua capacidade de resistir ao carregamento dinâmico associado 

ao movimento cíclico da mandíbula durante a mastigação, consistindo de uma análise de fadiga. 

Para esta análise foi utilizada a ferramenta de pós-processamento do Ansys Mechanical versão 

18.2 (Ansys Inc., Houston, Texas, EUA), chamada fatigue tool.  

Após a obtenção das tensões equivalentes pela análise estrutural do modelo, foi definido 

o tipo de carregamento cíclico nesta ferramenta.  A análise de fadiga avalia tanto a resistência 

mecânica do material quando submetido a forças cíclicas, como também pode fornecer previsões 

de durabilidade de um corpo para uma determinada aplicação. É importante esclarecer que a 

durabilidade de um corpo é mensurada pela quantidade de ciclos que ele pode suportar, indepen-

dentemente do tempo que irá durar. Ou seja, não importa quanto tempo os ciclos durem, o corpo 

irá falhar após ser submetido a quantidade de ciclos N que está associada à tensão alternada a 

qual foi submetido. O tempo que o corpo irá durar pode ser estimado pelo tempo de duração de 

uma determinada quantidade de ciclos. 

O ciclo mastigatório foi considerado, neste trabalho, como uma onda de carga senoidal, 

cujo valor mínimo é nulo, correspondente ao momento em que o paciente não está exercendo 

força da mastigação; e o valor máximo está associado ao estado de tensões resultantes referente 

ao momento em que a força oblíqua de 100 N está atuando na região molar. Desta forma, o ciclo 

mastigatório foi modelado como um ciclo de tensões flutuantes. 

O método tensão-número de ciclos é o mais tradicional dos métodos citados, haja vista 

ser o mais simples a ser implementado e o que contém mais dados experimentais de fadiga dis-

poníveis devido à sua utilização durante um longo período de tempo. Além disso, ele representa 

de forma adequada as aplicações envolvendo fadiga de alto ciclo, sendo o mais frequentemente 

utilizado para esses casos(30) . 

O diagrama S-N (tensão - número de ciclos) ou Curva de Wöhler tornou-se a forma pa-

drão para caracterizar o comportamento dos materiais submetidos a solicitações alternadas. Neste 
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diagrama são plotados os dados coletados do ensaio de fadiga, e ele é utilizado para estabelecer 

a resistência à fadiga de um material(31) ( Figura 4). 

 Os cálculos relacionaram as tensões e deformações, às quais os componentes estudados 

foram submetidos, com os limites de fadiga dos seus materiais. Os limites de resistência das ligas 

ti-6al-4v (implantes) e cobalto-cromo adotados foram de 825 MPa e 552 MPa(32) respectiva-

mente. Desta forma, foram encontrados resultados de vida útil esperada para os componentes em 

questão.  

           Desta forma, em primeira instância, pretendeu-se através dessa análise obter resultados de 

uma vida finita com duração maior que 5x106 (5 milhões) de ciclos, correspondente aos 5 anos 

de mastigação conforme CIBIRKA et al., (2001) (29). No entanto, um resultado ainda mais oti-

mista seria a pretensão de se ter estruturas que não falhassem por fadiga. Para este critério, foi 

considerado como vida infinita uma durabilidade maior que 109 (1 bilhão) de ciclos, assim como 

definido por Kayabasi, Yuzbasioglu e Erzincanli (2006). 

Neste trabalho, utilizou-se como critério de falha por fadiga a teoria de Goodman, sendo 

utilizada como metodologia para o cálculo da resistência à fadiga de cada componente. Através 

da curva de Goodman, representando uma medida do comportamento mínimo para a falha por 

fadiga, dos limites de resistência de cada material, dos valores das tensões alternadas e das médias 

do carregamento, calculadas previamente durante a análise estática, foram obtidas as resistências 

à fadiga S de cada componente. Por essas resistências serem obtidas através da curva de Good-

man, estas são chamadas de tensões equivalentes de Goodman. 

Após a obtenção das tensões equivalentes, foi utilizado o método tensão-número de ciclos 

(S-N) para a obtenção da durabilidade de cada componente. Este método foi utilizado por ser um 

dos mais indicados para casos que envolvem fadiga de alto ciclo.  

 

 

Critérios de avaliação 

A avaliação de todas as simulações virtuais de aplicação de carga sobre os modelos de 

elementos finitos foi realizada através do programa ANSYS versão 18.2 (Ansys Inc., Houston, 

Texas, EUA). Para interpretação dos dados obtidos, foram adotados os seguintes critérios de 

avaliação: 

➢ Haverá falha dos implantes se a tensão for maior que 825 MPa que representa o limite de 

resistência dos implantes Straumann (Institut Straumann AG, Waldenberg, Switzerland, 

2012) 
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➢ Tensões maiores que 76 Mpa e compressão maior do que 170 Mpa, provocará reabsorção 

do osso(12) . 

➢ Tensão maior do que 552 Mpa (limite de escoamento)(32) na região da barra, ocasionará 

sua falha.  

RESULTADOS  

Análise das tensões após carga oblíqua 

a) Implantes 

 O pico de tensão para todos os grupos se deu na região das primeiras roscas dos implantes 

que receberam a força de 100 N. A variação do pico de tensão foi bem semelhante para todos os 

grupos, exceto para o G4 que apresentou valores bem mais elevados. Na ordem crescente de 

tensão observou-se valores de 111,80 MPa para G10; 119,57 MPa para G8; 131,74 MPa para G6 

e 273,79 Mpa para G4 (Figura 5). 

 

b) Intermediário 

O G4 foi o que apresentou menor pico de tensão, com valores de 222,8 MPa. Os grupos G6, G8 

e G10, apresentaram tensão de 299,45; 267,93 e 239,61 Mpa, respectivamente. O local do inter-

mediário que apresentou maior tensão foi na região das roscas em contato com o parafuso proté-

tico. Isso, provavelmente, deve-se ao componente horizontal da força oblíqua de 100N (Figura 

6). 

 

c) Barra metálica 

Analisando a barra metálica, o G4 apresentou um pico de tensão bem mais elevado do que os 

demais grupos, com valor de 379,34 MPa. Os grupos restantes apresentaram picos menores e 

mais semelhantes entre si, com valores de 100,86; 100,46 e 100,47 MPa para os grupos G6, G8 

e G10, respectivamente (Figura 7). 

 

d) Parafuso protético 

Um comportamento semelhante com a barra metálica foi observado para o parafuso protético, 

tendo o G4 com o maior pico de tensão, com valor de 300,39 MPa. Os demais grupos, G6, G8 e 



58 

 

G10, apresentaram picos de tensão semelhantes entre si, com valores de 298,45; 265,82 e 257,51 

MPa, respectivamente. As tensões máximas foram observadas em áreas diferentes.  Para os gru-

pos G6, G8 e G10 a tensão máxima ocorreu no arredondamento da cabeça dos parafusos, en-

quanto o G4 na região das primeiras roscas (Figura 8). 

 

e) Osso peri-implantar 

Os picos de tensão se distribuíram a nível do osso cortical peri-implantar de todos os 

grupos na região próxima a aplicação da carga. Os picos de tensão foram diminuindo à medida 

que o comprimento dos implantes aumentava, porém com diferenças muito pequenas entre os 

grupos G6, G8 e G10, com valores de 92,84; 77,87; 68,17 MPa, respectivamente. Já o G4 teve o 

maior pico de tensão 143,04 MPa comparado aos demais grupos, sugerindo uma probabilidade 

de haver reabsorção óssea peri-implantar. Para o carregamento oblíquo, as tensões principais 

máxima e mínima no osso cortical nos modelos estudados evidenciou que o G4 possui uma maior 

tensão normal mínima (compressão) e tensão normal máxima (tração) do que os demais grupos 

(Figura 9 e Figura 10). 

 

Análise de Fadiga 

Antes da análise de fadiga, as tensões de Von Mises obtidas devido às cargas aplicadas 

foram comparadas com trabalhos anteriores para validar o modelo e garantir a segurança do mo-

delo contra falhas ocasionadas por carregamento estático. Todas as análises de fadiga foram re-

alizadas adotando-se como critério de vida infinita a faixa corresponde a um número maior que 

109 ciclos. 

As análises de elementos finitos conduzidas neste estudo mostraram, para as condições de carre-

gamento testado, que toda a geometria dos grupos dos implantes e componentes protéticos terão 

uma vida útil que durará mais que 109 ciclos, ou seja, estes componentes terão vida infinita, e 

teoricamente não sofrerão falha por fadiga Por outro lado, a barra metálica do G4 resistirá a 

4,8415.107 (ou 48,4115 milhões) de ciclos, isso corresponde a 48,415 anos antes de falhar por 

fadiga. 

DISCUSSÃO 

Estudos com próteses implantossuportadas tem  demostrado, através da análise por ele-

mentos finitos, que forças oblíquas são mais danosas ao sistema implante/prótese, revelando uma 

tendência a causar altas tensões e falha por fadiga desse sistema (13, 27, 33-35) . Diante disso, o pre-

sente estudo investigou as tensões geradas por forças oblíquas nas próteses totais fixas 
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implantossuportadas reabilitadas com implantes curtos em mandíbulas atróficas, sugerindo um 

comportamento favorável desses implantes, inclusive para implantes com 4 mm de comprimento. 

Deve-se ressaltar que os resultados apresentados neste trabalho se referem às tensões ge-

radas pela aplicação de apenas uma carga oblíqua de 100 N em uma angulação de 45º na região 

de cantilever do lado de trabalho. Alguns autores discutem que, nas extensões em cantilever, a 

carga é aumentada no componente protético e implante adjacente justificando-se simulação de 

carga oblíqua nesta área na presente pesquisa.(13, 27, 33-36). Neste trabalho, utilizou-se força oblíqua 

(100N), com o intuito de se aproximar de uma condição natural do ciclo mastigatório, semelhante 

a outros estudos (1, 5, 14). Esta força, clinicamente, está em conformidade com forças fisiológicas 

e, portanto, reforçam a citação feita anteriormente. 

 Para cada modelo simulado, a barra protética metálica, osso e parafuso protético foram 

construídos e simulados como corpos unitários, enquanto que o implante e o intermediário esta-

vam justapostos. Com isso, foram desenvolvidos modelos na condição necessária para obter uma 

melhor representatividade dos modelos reais e que fornecesse bons resultados na análise compu-

tacional. Ao contrário de outros estudos (37-39) que simplificaram os modelos, o que pode afetar 

os resultados obtidos.   

No presente estudo, foram aplicadas as propriedades de Liga de Co-Cr à barra metálica, 

uma vez que, esse tipo de liga apresenta resultados mais satisfatórios de boa resistência a corro-

são, custo reduzido e alto módulo de elasticidade favorecendo, desta forma, uma distribuição de 

estresse mais uniforme (36, 39) . Para a barra protética metálica foi definida a liga de Co-Cr como 

material, pois além de ser  atualmente bastante utilizada, ela também têm demonstrado uma re-

dução da tensão, pois o seu módulo de elasticidade mais alto permite uma melhor distribuição 

das tensões(4). Os demais componentes protéticos receberam as propriedades de Liga de Titânio. 

Em relação aos implantes, na região de molar, em todas as situações, as tensões maiores  

ocorreram na cervical do implante mais próximo ao cantilever, na região de contato com o osso 

cortical, conforme observado por outros autores (36, 40, 41). Além disso apresentaram valores de 

tensão inferior ao limiar de 825 Mpa de resistência dos implantes, sugerindo que a força obliqua 

aplicada nesse modelo não conseguiu exceder a capacidade de absorção do sistema, e consequen-

temente, não falhará por sobrecargas e distribuição inadequada das forças mastigatórias. 

 Esse estudo demonstrou ainda que o aumento do comprimento dos implantes na reabili-

tação de mandíbulas edêntulas atróficas com prótese tipo protocolo, diminuiu a intensidade das 

tensões geradas ao nível ósseo, implante e na maioria dos componentes protéticos, para as cargas 

oblíquas na região de molar, com exceção do intermediário, onde a tensão diminui com o 
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aumento do comprimento, seguindo o padrão estrutural descrito na literatura por Aunmeungtong; 

Khongkhunthian; Rungsiyakull e Lemos et al,(5, 14).   

 Em relação ao intermediário, o qual apresenta uma relação de rosqueamento com o para-

fuso protético, a tensão máxima ficou concentrado na região das roscas com o parafuso protético. 

A distribuição e o pico das tensões foram semelhantes para todos os grupos, com exceção para o 

grupo G4 onde o pico de tensão foi bem mais tênue em relação aos demais. Esse comportamento 

diferente do intermediário no G4 pode ser justificado, pelo fato que como o parafuso protético 

do G4 teve uma maior predominância de uma componente horizontal da força oblíqua, a tensão 

no intermediário se tornou menor, concentrando as maiores tensões nas primeiras roscas do pa-

rafuso protético.   

As falhas mecânicas mais frequentes nas próteses sobre implantes são as folgas e fraturas do 

parafuso da prótese e do parafuso do intermediário (5). Cabe ressaltar que neste estudo as tensões 

ficaram mais concentradas nas primeiras roscas do parafuso protético do G4, portanto, o que 

pode sugerir uma maior probabilidade, deste parafuso sofrer folgas ou fraturas. Apesar destes 

fatores, constatou-se neste estudo que não existiu diferença significante na distribuição das ten-

sões no parafuso dos demais grupos. Cabe ainda ressaltar a importância de parafusos mais robus-

tos ao invés de parafusos mais delgados, para suportar maiores cargas, principalmente em im-

plantes de 4mm. 

 Os resultados obtidos na análise da distribuição de tensão na barra protética metálica de-

mostram que o grupo G4 foi o que apresentou maior pico de tensão, chegando a ser mais que o 

triplo em relação aos outros grupos de estudo. Esse achado ocorreu devido a deformação por 

cisalhamento entre a barra metálica e o implante provocando um movimento rotacional mais 

acentuado no G4, resultando no pico de tensão na região interna do coping metálico da barra. 

Observou-se nos demais grupos um movimento por cisalhamento, mas sem movimento rotacio-

nal, justificando as menores tensão no G6, G8 e G10. Esses valores, entretanto, não são sufici-

entes para haver falha no componente, pois foi bem mais aquém do valor necessário para haver 

fratura da barra, visto que a tensão de ruptura da liga de Co-Cr é 552 MPa(32).  

Korioth; Johann (1999) observaram que as tensões no implante podem ser significativa-

mente afetadas pelo formato da barra protética metálica, pelas diversas condições de carga man-

dibular. No presente estudo, a  forma da barra selecionada para esta análise foi retangular, pois 

tem sido descrita como o desenho que propiciou menores tensões, em comparação a outras con-

figurações(42). É importante salientar que a distribuição da tensão, na barra protética metálica, 

sofre influência do padrão oclusal desequilibrado. Sendo assim, se uma prótese fixa suportada 
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por implante não for bem planejada e ajustada, deixando algum contato prematuro ou interferên-

cia, a falha será quase inevitável na barra protética metálica (13). 

Ao analisar os resultados para mandíbula, pôde-se observar que, para todos os modelos e 

região de aplicação da carga, as tensões ficaram concentradas no osso cortical.  Estudos pregres-

sos também apresentam uma predisposição em concentrar níveis mais elevados de tensão no osso 

cortical(43, 44). Isso demostra que, entre outros fatores, a característica inerente do osso cortical, 

que tem um maior módulo de elasticidade em comparação com o osso medular, o predispõe a 

maiores tensões. Quando submetida a forças oblíquas, esta cortical atua como fulcro do sistema 

(momento de flexão), concentrando as maiores tensões em comparação ao osso trabecular, indi-

cando que o osso peri-implantar pode ser mais susceptível a perda óssea, de acordo com alguns 

estudos (45, 46). Nos modelos estudados, a distribuição de tensões, teoricamente, esteve dentro dos 

limites fisiológicos de resistência da cortical óssea humana de 140 MPa a 170 MPa de compres-

são e 72 MPa a 76 MPa em tração(12). Cabe uma ressalva que esses limites foram baseados em 

um estudo de osso femoral em 1996. Para o modelo G4, os níveis de tensão principal máxima e 

mínima no osso 125,38 MPa e 142,7 revelou uma tendência micro-deformações patológicas. Para 

os demais grupos, os níveis de tensão principal máxima e mínima no osso foram consistentes 

com a situação de compatibilidade óssea em resistir ao carregamento. 

Nos modelos estudados, as simulações mostraram que, no osso cortical, houve uma maior 

concentração de tensão na região de contato com as primeiras roscas dos implantes. As análises 

apresentadas utilizaram como base a Teoria de Falha por Von Mises. Esta teoria é a mais precisa 

quando se estuda materiais onde se pode desprezar o efeito da fricção interna. Nos ossos, o efeito 

da fricção interna pode ser desprezado, já que estes apresentam um aspecto poroso e suas propri-

edades anisotrópicas. Desta forma, a teoria de Von Mises tem sido utilizada nos estudos de aná-

lises estruturais em ossos, e foi apresentada neste como critério de comparação dos resultados 

entre os diferentes modelos de implantes. No entanto, devido à fragilidade dos ossos, tensões 

principais máximas e mínimas também têm sido analisadas em estudos anteriores(35) com o ob-

jetivo de elucidar melhor os efeitos dos implantes na mandíbula. 

Neste trabalho, o conjunto das estruturas (componentes protéticos, implantes e barra metá-

lica) foi também avaliado quanto a sua capacidade de resistir ao carregamento dinâmico associ-

ado ao movimento cíclico da mandíbula durante a mastigação, consistindo de uma análise de 

fadiga. O comportamento dinâmico dos componentes protéticos investigados, assim como ob-

servado em outros estudos, apresentaram os valores máximos de tensão inferior ao rendimento 

máximo dos componentes. Sugerindo, portanto, que os componentes são duráveis em condições 

dinâmicas (47). 
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No entanto, mesmo diante dos bons resultados apresentados pelo MEF, há limitações ineren-

tes a essa técnica no que se refere à distribuição da tensão e devem sempre ser levadas em con-

sideração.  Dessa forma, levando em consideração todos os dados obtidos, o maior benefício 

observado, com relação à distribuição de tensões e fadiga dos implantes e componentes protéti-

cos, está na possibilidade de se utilizarem implantes curtos, quando a realidade clínica não per-

mitir implantes mais longos, como é o caso de mandíbulas atróficas. Sugere-se, ainda, que estu-

dos clínicos, a longo prazo, sejam realizados com o intuito de avaliar o índice de soltura e afrou-

xamento de parafuso, tomografias computadorizadas evidenciando o nível de reabsorção óssea e 

conforto em reabilitações de mandíbulas edêntulas atróficas com próteses totais fixas implantos-

suportadas com implantes curtos a fim de proporcionar maior segurança para  indicação desses. 

 

CONCLUSÃO 

 

Através do presente estudo in vitro, foi possível concluir que: 

 

➢ A tensão quantificada nos implantes, após a aplicação de carga oblíqua de 100N, não foi 

capaz de gerar falha nos implantes, pois, os valores não excederam o limite de resistência 

de 825 MPa dos implantes. 

➢ As tensões nos componentes protéticos (intermediário, barra metálica e parafuso proté-

tico), apresentaram valores de ordem relativamente próximos para ambos os grupos, com 

exceção do G4 que, na maioria das situações, apresentou resultados mais discrepantes 

quando comparado aos demais grupos, no entanto nenhum grupo excedeu o limite de 

resistência dos componentes avaliados. 

➢ Para as condições de carregamento cíclico testado, os componentes protéticos e implantes 

terão vida infinita, exceto a barra metálica do G4. 

➢ Diante da similaridade do comportamento das tensões frente às forças oblíquas e ao teste 

de fadiga para todos os modelos, sugere-se que os implantes curtos de até 4 mm são uma 

alternativa viável para casos de mandíbulas edêntulas atróficas que necessitem ser reabi-

litadas com próteses totais fixas implantossuportadas, e não tenham a possibilidade da 

instalação de implantes mais longos de acordo com o MEF. 
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Tabela 1: Grupos analisados na pesquisa. 

 

 

 

                    

                   

 

                 Fonte: autoria própria 

 

 

Tabela 2:  Propriedades mecânicas dos materiais usados no estudo. 

 

Propriedade Material 

Osso Cortical 
 

Osso 

 Medular 

 

Liga de 

 Co-Cr 

 

Implante de Titânio 

 

 

Sínfise 

 

Corpo 

Ex (MPa) 20.492 21.728 1.500 220.000 110.000 

Ey (MPa) 12.092 12.700 1.500 220.000 110.000 

Ez (MPa) 16.350 17.828 1.500 220.000 110.000 

√xy (√) 0.43 0.45 0.3 0.30 0.33 

√yz (√) 0.22 0.2 0.3 0.30 0.33 

√xz (√) 0.34 0.34 0.3 0.30 0.33 

Gxy 5.317 5.533 - - - 

Gyz 4.825 5.083 - - - 

Gxz 6.908 7.450 - - - 

 

REFERÊNCIAS 

                    

Schwartz Dabney et al,(21) 
Sugiura et al,(22) 

Schwartz Dabney et 

al,(21) 

Stegaroiu et al, 

(24, 25) 

Fonte: autoria própria 

 E= Módulo de Young (Elasticidade)   

 √= Coeficiente de Poisson  

 G= Módulo de Cisalhamento 

GRUPO NÚMERO 

DE IM-

PLANTES 

DIÂMENTRO 

DOS IMPLAN-

TES (mm) 

COMPRIMENTO 

DOS IMPLANTES 

(mm) 

G4 04 4.1 04 

G6 04 4.1 06 

G8 04 4.1 08 

G10 04 4.1 10 
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Figura 2- Malha de elementos finitos tetraédrica no modelo final. 

Figura 1- Modelos de todos os grupos: G4- Implantes de 4 mm; G6- Im-

plantes de 6 mm; G8- Implantes de 8mm e G10- Implantes de 10 mm. 
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Figura 3- Vetores de força 

Figura 4-Curvas de fadiga (curva S-N) para materiais de liga de Ti-6Al-4V e 

cobalto-cromo Fonte: Kayabasi;Yuzbasioglu; Erzicanh (2006). 
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Figura 5- Tensão nos implantes de acordo com os Grupos analisados. G4 e G6 

vista superior. G8 e G10 vista posterior. 

 

Figura 6- Pico de tensão no intermediário de acordo com o grupo analisado.  

 

G4

 

G6

 

G8

 

G10
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Figura 7- Tensão na barra protética metálica de acordo com o grupo analisado.  

 

Figura 8- Tensão no parafuso protético de acordo com o grupo analisado. 
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Figura 9- Tensão ao nível ósseo da mandíbula de acordo com o grupo analisado. Vista superior.  

 

Figura 10: Tensão de Von mises (σvM), Tensão principal máxima e mínima (em Mpa) para todos os 

modelos, osso, implante, intermediário, barra e parafuso protético. 
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noted. If the paper was presented before an organized  group, the name of the organization, loca-

tion, and date should be included.   

•Abstract/key words. Page 2 of the manuscript should include the article title, a maximum 300-

word abstract, and a list of key words not to exceed 6. Abstracts for basic and clinical research 
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(3) Results, and (4) Conclusions. Abstracts for all other types of articles (ie, literature reviews, 
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ments. Acknowledge persons who have made substantive contributions to the study. Specify 
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•Trade names. Generic terms are to be used whenever possible, but trade names and manufac-

turer name, city, state, and country should be included parenthetically at first mention.  •Num-
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