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OMS: Organizacion Mundial de la Salud.
Ti-6Al-4V: Aleacion Titanio-6Aluminio-4Vanadio.
GPa: Gigapascales.

Ti-15Zr: Aleacion Titanio-15Zirconio.
Y-TZP: Ceramica de zirconia estabilizada con itria.
Ti-Nb-Zr: Aleacion Titanio-Niobio-Zirconio.
AEF: Analisis de elementos finitos.

d.C: Después de Cristo.

s.: Siglo.

°C: Grados centigrados.

O: Oxigeno.

C: Carbono.

V: Vanadio.

Mo: Molibdeno.

Nb: Niobio.

Cr: Cromo.

Fe: Hierro.

Si: Silicio.

Zr: Zirconio.

Hf: Hafnio.

Sn: Estafio.

Ti-Nb: Titanio-Niobio.

Ti-Hf: Titanio-Hafnio.

Ti-Ta: Titanio-Tantalio.

Ti: Titanio.

MPa: Megapascales.
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PPR: Protesis parcial removible.

PPFDS: Protesis Parcial Fija Dentosoportada.
PPFIS: Protesis Parcial Fija Implantosoportada.
PTR: Protesis Total Removible.

PTFIS: Prétesis Total Fija Implantosoportada.
IL-1A: Interleukina 1A.

IL-1B: Interleukina 1B.

RAE: Real academia de la lengua espafiola.
N: Newton.

Kg: Kilogramo.

m/s?: Metro/segundo al cuadrado.

F: Fuerza.

W: Trabajo mecanico.

J: Julio.

S: Superficie.

I: Longitud.

lo: Longitud incial.

E: Mdédulo de elasticidad o Médulo de Young.
FMO: Fuerza maxima de oclusion.

PGE2: Prostaglandina E2.

COX-2: Cicloxigenasa-2.

RANKL.: Ligando del receptor activador del factor nuclear Kappa-b.
CSF: Factor estimulador de colonias.

pm: Micras.

mm: Milimetros.

m: Masa.
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Msup: Masa sumergida.
Cr-Co: Cromo-Cobalto.
GHz: Gigahercios.

GB: Gigabytes.

TB: Terabytes.

rpm: Revoluciones por minuto.

sd: Desviacion estandar.
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La vida era mondtona y sencilla, hasta que exploté en el Cambrico.
Durante este primer periodo de la Era Paleozoica, se produjo el desarrollo
de una enorme diversidad de vida sobre la tierra y entre ellos los
cordados, al que pertenece el género de los vertebrados, en el que se

incluyen los humanos.

La evolucion del hueso como tejido conectivo, desde ese periodo, ha sido
constante y orientada al desempefio de sus funciones mecanicas,
metabdlicas y sintéticas. Pero antes fue el hueso y mas tarde el diente.
Estos aparecieron con la formacidn de las mandibulas en los
gnatostomados, grupo que incluye a los peces y los tetrapodos, como una
mejora en su alimentacion, lo que posibilité el aumento de tamano de los

vertebrados en general (1).

Algunos autores (2) sostienen que durante la evolucion humana, una
modificacion genética que afecta a la expresion de la proteina MYH16,
condujo a un menor desarrollo de la musculatura masticatoria, esto a su
vez a una disminucion del tamafio maxilar lo cual por su parte permitié un

mayor volumen para ser aprovechado por el cerebro.

De cualquier manera, la configuracién maxilofacial y dentaria humana no
ha cambiado sustancialmente en los ultimas decenas de miles de afios.
Sin embargo, lo que ha cambiado de manera radical es la esperanza de
vida de la especie, sobre todo en los ultimos 100, situandose en 2015,
segun datos de la Organizacion Mundial de la Salud (OMS), en 71.4 aios.
La edad esta directamente relacionada con la perdida de dientes. Parece
demostrada una asociacion entre la pérdida de rendimiento masticatorio
en adultos de edad avanzada con la disminucion de contactos oclusales
en los sectores posteriores. Igualmente parece existir una relacion entre la
disminucion de la fuerza oclusal aplicada y la disminucion de la cantidad

de saliva (3).

La utilizacién de implantes, un elemento aloplastico que sustituye a la raiz
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del diente ausente, en la rehabilitacion de piezas dentales pérdidas,

consigue devolver y mejorar la funcion y estética perdidas de los pacientes

(4).

El principal material usado en la fabricacion de implantes dentales es el
titanio. En un principio se utilizaron implantes de titanio comercialmente
puro, aunque debido a sus limitadas propiedades mecanicas se comenzo
a utilizar el titanio en aleacién con otros materiales como el vanadio y el
aluminio (5). Su gran ventaja es su capacidad de ostoeintegracion,
entendida esta como la conexidn directa, estructural y funcional entre el
hueso vivo, ordenado, y la superficie de un implante sometido a carga

funcional.

La unién de un implante a su hueso de soporte es rigida, con escasa
capacidad de movimiento ante la aplicacion de carga puesto que, al
contrario que los dientes, carece de ligamento periodontal. Por tanto, la
tension que recibe un implante se transforma en deformacién, tanto
propia, como del hueso que le rodea. Si esta deformacion supera el
umbral de deformacidn 6sea se produciran microfracturas éseas y se
activara un fendmeno de remodelado, que puede conducir a la pérdida de

hueso de soporte (6, 7).

Tal y como se ha indicado anteriormente, de todas las aleaciones
empleadas en la fabricacion de implantes dentales, la aleacién Ti-6Al-4V
es la mas comun. Presenta como principales inconvenientes el contar con
un modulo de elasticidad de 110GPa, que es relativamente alto cuando se
le compara con el correspondiente al hueso de soporte que es de
aproximadamente 15GPa para el hueso cortical y 1GPa para el hueso

esponjoso (8).

Esto puede suponer anadir otro problema en su comportamiento

biomecanico, puesto que segun el principio de analisis de haz complejo,
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cuando dos materiales con diferentes mdédulos de Young estan unidos en
un mismo entorno mecanico y son sometidos a carga, tienden a transmitir
la tension principalmente en el primer punto en el que entran en contacto.
Segun este principio, la tensidn, y por tanto deformacion en el caso de los
implantes dentales de Ti-6Al-4V, se concentrara a nivel de la cresta osea.
Es preciso tener en consideracion que los estudios clinicos muestran que
la pérdida de hueso marginal periimplantario se produce, precisamente, a
nivel de la cresta marginal del hueso alrededor del cuello del implante (9,
10, 11).

En la actualidad se estan desarrollando nuevas aleaciones mas
biomiméticas con la finalidad de que sean mas biocompatibles y permitan

asegurar un correcto funcionamiento en el cuerpo humano.

Por la necesidad de comercializacion de implantes dentales mas
estrechos, para poder ser utilizados en localizaciones con limitada
disponibilidad, tanto ésea como de espacio protésico, se han desarrollado
aleaciones, como la aleacién Ti-15Zr, con mayor limite de fractura para asi
evitar esta complicacion en un implante estrecho ante la aplicacidon de las

cargas funcionales.

A su vez, para cumplir con los requerimientos estéticos que se exigen a
las rehabilitaciones implantosoportadas y con el fin de evitar el color
metalico de los implantes de titanio, se ha comenzado a utilizar implantes
dentales de circona parcialmente estabilizada con itria (Y-TZP), cuyo color
es blanco y mas parecido al sustrato dentario. Si bien son ciertas estas
ventajas estéticas, este material cuenta con un mdédulo de Young que
practicamente duplica el del Ti-6Al-4V, y por tanto se aleja todavia mas del

propio del hueso (12, 13).

Por otro lado, algunos autores defienden que el uso de nuevas aleaciones
con propiedades elasticas mas similares al hueso pristino pueden ser de

vital importancia para conseguir un mayor biomimetismo 'y
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biocompatiblidad, y de aqui surgen nuevas aleaciones hiperelasticas que
aparte del titanio y el zirconio afiaden metales como el niobio (Ti-Nb-Zr),
reduciendo asi el modulo de Young de la aleacion y acercandose al del

hueso.

En la literatura cientifica actual no esta suficientemente descrito el
comportamiento biomecanico ante la aplicacion de carga de estos
materiales hiperelasticos en relacidén al hueso periimplantario, de la misma
manera que no hay evidencia sobre si es preferible emplear un material
mas rigido o mas elastico en la fabricacién de implantes, si se pretende
controlar la tensién y deformacion transferida al terreno de soporte. Por
este motivo, la justificaciéon de este trabajo de investigacion es clarificar

esta cuestion, mediante un analisis de elementos finitos.









3.ANTECEDENTES Y ESTADO
ACTUAL DEL TEMA
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3.1. Implantologia Oral.

La primera proétesis de la que se tiene constancia, no es un diente natural
o artificial sujeto a los dientes vecinos, como se ha encontrado en craneos
egipcios o fenicios, sino que es una implantacion necropsica realizada
durante el Neolitico (hace unos 9000 afos). El craneo encontrado era de
una mujer joven que tenia un trozo de falange de un dedo introducido en

el alveolo del segundo premolar superior derecho (14).

Los restos antropoldgicos mas remotos de implantes dentales, colocados
in-vivo son los de la cultura maya. El arquedlogo Popenoe en 1931
descubrid, en la Playa de los Muertos en Honduras, un craneo que
presentaba en la mandibula tres fragmentos de concha introducidos en los
alvéolos de los incisivos. Este craneo data del afio 600 d.C. Los estudios
radioldgicos determinaron la formacion de hueso compacto alrededor de
los implantes, haciendo suponer que dichos fragmentos se colocaron en
vida (14, 15).

A principios del s.XIX se llevdo a cabo la colocacion de los primeros
implantes metalicos intra-alveolares destacando a Maggiolo, que en 1809
introdujo un implante de oro en el alveolo de un diente recién extraido
(16). Asi mismo, en las primeras décadas del s.XX Payne presento la
técnica de implantacion en el 3er Congreso Dental Internacional, utilizando

una capsula de plata colocada en el alveolo de una raiz (14).

Fue en 1978 cuando se presentaron los estudios experimentales del grupo
sueco de Goteborg dirigido por P. I. Branemark y T. Albrektsson (17). En
1952, el profesor Branemark comenz6 a realizar una investigacion con
estudios microscopicos in-vitro de la medula 6sea en tibia de conejo, para
conocer mejor la vascularizaciéon, tras practicar traumatismos 6seos. El
estudio se llevo a cabo introduciendo una camara de titanio en el hueso
del conejo, como se observa en la FIGURA 1. La sorpresa surgié cuando

al ir a retirar la camara se comprobd que era imposible, ya que la
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estructura de titanio se habia incorporado por completo al hueso, y el
tejido mineralizado era totalmente congruente con las microirregularidades
de la superficie del titanio. A este hecho se le denomino osteointegracion y
a partir de entonces se comenzaron a realizar estudios para rehabilitar
animales edéntulos, que resultaron eficaces, por lo que surgio la idea de
crear un sustituto para la raiz de los dientes que estuviera anclado en el

hueso maxilar (18).

La introduccion de los implantes en la odontologia ha permitido a los
odontblogos realizar tratamientos protésicos fijos, incluso en casos de
pérdidas de varias piezas dentales o piezas estratégicamente importantes
y en consecuencia, evitar en muchos casos el empleo de protesis

removibles.

FIGURA 1. Fijacién en tibia de conejo (19).

Tras el descubrimiento de los implantes dentales osteointegrados con los
trabajos de Branemark (19, 20) y Schroeder (21), se posibilitd la
rehabilitacion de cualquier edentulismo con una alta predictibilidad. Por
esto, hoy en dia, una de las opciones mas indicadas para solventar la
pérdida de uno o mas dientes suele ser una prétesis soportada y/o
retenida sobre implantes dentales, ya que es una opcion con resultados

altamente predecibles a largo plazo (22).

En este sentido, y gracias a los avances en la materia, es posible resolver
casos cada vez mas extremos o de una complejidad mayor, tanto en

edentulismo parcial como total, mediante la utilizacion de implantes
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dentales. Podriamos afirmar que los implantes dentales han pasado de ser
la excepcion a ser uno de los tratamientos mas utilizados en rehabilitacion

de dientes perdidos.

La implantologia es hoy una técnica con base cientifica y con lejanos
antecedentes historicos, que ha ido evolucionando por la constante
necesidad de restituir la pérdida dentaria. Por tanto, hoy en dia los
implantes dentales endodseos son dispositivos que se insertan en el
hueso maxilar para reponer dientes naturales perdidos. La proétesis fija
(coronas o puentes) se unen a los implantes, una vez osteointegrados en

el hueso, para restaurar la funcién masticatoria.

Podemos definir entonces la rehabilitacion mediante proétesis fija
implantosoportada como aquel sistema formado por el implante dental, el

hueso periimplantario y la restauracion protética (pilar protésico y corona).

3.2 Sistema hueso-implante-prétesis
3.2.1. El hueso

El hueso es un tejido conjuntivo especializado, cuya organizacion,
dinamica y composicion le permiten desempefiar una funcion mecanica de
sostén y participar en la homeostasis mineral, teniendo un papel primordial

en el equilibrio del calcio (23).

El hueso esta constituido por células y una matriz extracelular. La matriz
cuenta a su vez con un componente organico y otro inorganico. El
componente organico de la matriz es en un 90% colageno tipo | y el resto
proteinas diversas. Respecto al componente inorganico de la matriz es
fundamentalmente fosfato calcico, presente en forma de cristales de
hidroxiapatita, que aparecen a intervalos de 60 a 70 nm a lo largo de las
fibras (24).
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En cuanto a las células del hueso, destacan dos tipos, de funciones y
origenes contrapuestos: el osteoblasto, capaz de formar hueso y de origen
mesenquimal y el osteoclasto, capaz de eliminar hueso y de origen
hematopoyético. Ademas, cuando los osteoblastos quedan recubiertos por
la matriz que ellos mismos han formado, pueden evolucionar hacia otro
tipo de célula odsea, el osteocito, directamente implicado en la

mecanotransduccion del hueso (24).

Todos los componentes del hueso estan ordenados de forma bien
definida. Los osteocitos estan situados en las lagunas Oseas vy
comunicados entre si por canaliculos. La matriz extracelular se dispone en
forma de capas y segun lo haga se creara hueso cortical o compacto y
esponjoso o trabecular. El hueso, esta formado por una capa externa de
tejido denso, compacto o hueso cortical que define los limites del hueso
interno medular, esponjoso o hueso trabecular el cual contiene ademas
grasa y médula hematopoyética (23). Aproximadamente el 20 por ciento
de la masa Osea esquelética es trabecular mientras que el resto es
cortical, pero a proporcion volumen/superficie, el trabecular es 10 veces

mayor que la del cortical (24).

El hueso trabecular o esponjoso es poco elastico y mas plastico con
menor densidad, pudiendo resistir mejor las deformaciones. El hueso
cortical es poco plastico y mas elastico por lo que reacciona mejor a las

fuerzas perpendiculares y peor a las oblicuas (25, 26).

Estas diferencias en la macroarquitectura se han utilizado para determinar
una clasificacion clinica del tipo de hueso en el campo de la implantologia,
basada en la relativa proporcion de hueso cortical y trabecular donde un
hueso de clase | es predominantemente cortical como el de la zona
anterior mandibular, mientras que un hueso de clase IV es casi todo
trabecular como el que encontramos en la zona posterior maxilar. Sin

embargo, cuando esta clasificacion es reinterpretada para denominar
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como hueso pobre a un hueso de clase IV, se debe entender que esto es
una apreciacion clinica, basada en el limitado éxito inicial de colocacién de
implantes maquinados con disefios relativamente simples o en la minima
estabilidad mecanica que se consigue con la insercidn del implante en
este tipo de hueso, en lugar de un juicio certero de la calidad bioldgica del
mismo (25, 26).

En este sentido, cuando se toma en consideracion la capacidad de
cicatrizacion del hueso trabecular y cortical, también se encuentran
diferencias, puesto que el hueso trabecular tiene una superficie mayor, y
también tiene una mayor cantidad de células y vasos que el cortical, lo que

le confiere una mayor eficiencia y velocidad en el remodelado (25, 26).

Completado el crecimiento longitudinal, existen solo dos mecanismos
fundamentales del desarrollo 6seo capaces de modificar la calidad y/o la
distribucidén del material 6seo mineralizado: el modelado y el remodelado

oseo (27).

El modelado éseo consiste en una combinacion no acoplada (en distintos
sitios) de aposicion osteoblastica de hueso nuevo y destruccion
osteoclastica de hueso preexistente. Asi, en las metafisis, el crecimiento
0seo se asocia a fenomenos de reabsorcidon en la superficie externa y de
formacion en la interna, mientras que, en las diafisis, ocurre lo contrario.
Este proceso permite que los distintos huesos conserven su forma durante
el proceso de crecimiento ademas de una renovacién constante del
esqueleto antes de que cese el crecimiento, y puesto que su balance
global de masa es generalmente positivo, es la unica forma genuina de

ganar masa 6sea (28).

La remodelacion es un proceso acoplado de remocion osteoclastica de
pequenas cantidades de hueso preexistente, que es repuesto total o
parcialmente por formacidén osteoblastica en el mismo sitio, con balance

de masa consecuentemente neutro o negativo. EI mecanismo es util
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porque provee la homeostasis mineral, remplaza tejido viejo por nuevo y

repara zonas microdafiadas (27).

Mediador

Quimico Efecto

Estimulacion de la diferenciacion osteoclastica (via
PGE2 CSF y RANKL) e inhibicion o estimulacion de la
diferenciacion osteoblastica.

Disminucion de la segregacion de RANKL y aumento
NO de la segregacion de OPG por parte de los
osteoblastos.

Diferenciacion de los preosteoblastos en zonas de
OPN carga osea. Esta aumentada en zonas de produccion
de hueso inmaduro por parte de los oteoblastos.

Union al receptor LRP5 para inhibir la via de la
proteina Wnt, que tiene como funcién el control de la
diferenciacion osteoblastica y la inhibicion de la
apoptosis.

ESCLEROSTINA

TABLA 1: Mediadores quimicos liberados por el osteocito como resultado
de su funcidn mecanotransductora y su efecto en las células efectoras
(29).

Los dafios por fatiga en el hueso activan, y aparentemente son a su vez
limitados, el fendbmeno del remodelado. En esta funcién es fundamental el
papel que desempefia el osteocito. Es la denominada como
mecanotransduccion: las cargas aplicadas en el hueso generan una
determinada deformacién de la matriz extracelular, lo cual produce a su
vez una modificacion de la presion del fluido intracanalicular que rellena
los canales en los cuales tienen dispuestos los osteocitos sus
prolongaciones. Finalmente esto conduce a la activacidon del osteocito, que
por medio de una serie de mediadores quimicos (TABLA 1), generara una
determinada respuesta por parte de las células efectoras (osteoblasto y

osteoclasto) (29).
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3.2.2. Materiales de fabricacion de implantes dentales

3.2.2.1 Propiedades de los materiales

Todo material posee una serie de propiedades, que le otorgan un
determinado comportamiento biomecanico ante la aplicacion de fuerzas o

cuando se ponen en contacto entre ellos.

Una de las principales propiedades de los materiales es la elasticidad del
mismo, la cual esta relacionada directamente con la deformacidon en la
llamada Ley de Hooke donde 0=E-¢, es decir, si ejercemos una fuerza o
tension (o) sobre un cuerpo con moédulo de elasticidad determinado (E),
este sufre una deformacién (¢) de manera directamente proporcional a la
fuerza aplicada. En este sentido podemos encontrar materiales mas o
menos rigidos y por tanto que necesiten mas o0 menos tension para sufrir
deformacién. Entonces, cabe destacar como propiedad elastica de los
materiales el médulo de Young o médulo de elasticidad, cuanto mayor es

este mas rigido es el material y por tanto, menos deformable (30).

En este punto se debe mencionar el limite elastico de todo material, el cual
es determinante para que dicho material pase de sufrir una deformacién
elastica a una deformacion plastica. Una deformacién elastica es aquella
donde al dejar de someter al material a tensién, dicho material vuelve a su
estado y dimensiones iniciales, es decir, sufre una deformacion transitoria.
En contraposicion, una deformacion plastica determina unos cambios
dimensionales del material al interrumpir la aplicacion de tension sobre el
mismo. Por tanto, un material con alto limite elastico necesita mayor
deformacién para cambiar dimensionalmente de manera permanente, es

decir, para sufrir una deformacioén plastica (31).

Por tanto, al aplicar una tensién a un material este tendera en mayor o
menor medida, dependiendo de su mddulo de Young, a deformarse de

manera transitoria o elastica hasta llegar a deformarse de manera
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permanente o plastica dependiendo del limite elastico de dicho material. Si
tras sobrepasar el limite elastico del material, se sigue aplicando tensién al
mismo la deformacion plastica alcanzara el limite de fractura

produciéndose consecuentemente la fractura del material (32).

Por otro lado, cuando un material se tracciona, existe no soélo una
deformacion axial sino también una contraccion lateral. Poisson demostro
que dichas deformaciones eran proporcionales en el rango de elasticidad,

siendo v la constante de proporcionalidad que se denomina coeficiente de

Poisson. En el caso de los metales su valor aproximado es 0.3 (30).

Otra propiedad de los materiales utilizados en biomedicina es la
biocompatibilidad, definida como la capacidad de un material para no
interferir ni degradar el medio biolégico en el cual son utilizados. Se aplica
principalmente a materiales utilizados en medicina en contacto directo con
los tejidos y fluidos internos del cuerpo humano. En este sentido un
material biocompatible no debe ser téxico ni producir ningun tipo de
reaccion alérgica, en el caso de los metales no deben corroerse ni
degradarse en contacto con tejidos y fluidos para poder considerarse

biocompatibles (33).

3.2.2.2 Materiales empleados en la fabricacion de implantes dentales

Las propiedades principales que hacen del titanio y sus aleaciones una
buena opcion para una amplia variedad de aplicaciones, son su alta
resistencia mecanica, baja densidad y excelente resistencia a la corrosion.
Ejemplos de estas aplicaciones incluyen la fabricacion de diversos
componentes para la industria aeronautica, la quimica y la biomédica
(FIGURA 2).

En el campo de los biomateriales, el uso del titanio y sus aleaciones se ha
implementado desde el afio 1951, y ha ido aumentando de forma

constante. Este hecho es consecuencia de la mejor resistencia a la
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corrosion del titanio en fluidos corporales y su mejor compatibilidad

térmica, en comparaciéon con la de los aceros inoxidables.

El titanio es el cuarto metal mas abundante en la corteza terrestre, siendo
los otros tres, el aluminio, el hierro y el magnesio. Sufre una
transformacion alotropica a la temperatura de 882°C, pasando de una
estructura hexagonal compacta (fase alfa a) a una estructura mas ductil,
cubica centrada en el cuerpo (fase beta B). Esta temperatura de
transformacion se ve influida por los elementos adicionales con los que el
titanio forme aleacion, dando Ilugar a wuna gran variedad de

transformaciones de fase y microestructuras (34).

FIGURA 2. Osteoblastos sobre superficie de un implante dental de Ti-6Al-
4V.

Los elementos de aleacion en el titanio son clasificados de acuerdo a su
capacidad de estabilizar la fase alfa o la fase beta, dependiendo si ellos
incrementan o disminuyen la temperatura de transformacién o/ de 882°C

del titanio puro.
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Los elementos estabilizantes alfa, como el elemento sustitucional Al y los
elementos intersticiales O, N y C, aumentan la temperatura a medida que
se incrementa el contenido de soluto. El aluminio es un elemento
ampliamente utilizado en las aleaciones de titanio, debido a que es el
unico metal que aumenta la temperatura de transicion y ademas tiene alta
solubilidad en ambas fases, alfa y beta. Entre los elementos intersticiales,
el oxigeno es utilizado para obtener alta resistencia, especialmente en los

grados de titanio comercialmente puro (35).

Los elementos estabilizantes beta son clasificados como elementos
isomorfos y elementos beta eutectoides. Los elementos beta isomorfos
mas utilizados en las aleaciones de titanio son V, Mo y Nb. Una
concentracion suficiente de estos elementos hace posible estabilizar la
fase beta a temperatura ambiente. De los elementos beta eutectoides, los

mas utilizados son Cr, Fe y Si (35).

Ademas de estos elementos, existen los que se consideran como neutros
debido a que disminuyen la temperatura de transformacién o/
ligeramente e incrementan la temperatura de transformacion a
concentraciones altas, entre ellos estan el Zr, Hf y Sn. Estos elementos

poseen solubilidad total en las fases alfa y beta del titanio (36).

Las aleaciones de titanio a/f pueden tener dos tipos de microestructuras:

laminar o equiaxial.

Cuando se eleva la temperatura por encima del B transus la estructura del
material es laminar. Si el enfriamiento es lo bastante rapido, unas placas
de fase a crecen en el borde de los granos de fase 3. Dependiendo de la
velocidad del enfriamiento se obtendran distintos tamafos. Un
enfriamiento rapido provoca la formacion de placas mas finas. Una

microestructura laminar proporciona un mejor comportamiento a la
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fluencia, una mayor tenacidad y una mejor resistencia a la propagacion de
grietas (37, 38).

Cuando se eleva la temperatura de la aleacion al dominio de la fase a+p y
se enfria se obtiene una microestructura equiaxial. Esta microestructura
esta constituida de granos de a primarios equiaxiales en una matriz de 3
transformado. Una microestructura equiaxial proporciona una mayor
ductilidad, mejor resistencia a la iniciacion de grietas para la fatiga y es
mas deformable (37, 38).

Con la presencia de las dos fases se puede obtener un buen

comportamiento de ductilidad y resistencia en la aleacién de titanio.

Si generalizamos, las aleaciones a conservan sus propiedades de
resistencia mecanica y a la fluencia a temperaturas altas. Las aleaciones
casi a, se utilizan por su destacada resistencia a la fluencia y su
estabilidad a temperaturas elevadas, puesto que contienen pequeias
cantidades de elementos estabilizadores de la fase [3. La resistencia de las
aleaciones de titanio a/p puede mejorarse sometiéndolas a un tratamiento
de solubilizacion y de envejecimiento. Algunas aleaciones se usan
también en estado de recocido, en el que tienen tendencia a la fractura
fragil (36).

Las aleaciones [3, aun cuando su contenido de dicha fase es mayoritario,
no son realmente monofasicas. En ellas, la transformacién en fase a es
muy lenta y casi se puede afirmar que, a temperatura ambiente, son
totalmente PB. Pueden envejecerse durante periodos prolongados vy
sometiéndolas a tratamiento térmico a bajas temperaturas aumenta su
resistencia a la traccion. El mecanismo de endurecimiento esta
relacionado con la precipitacion de la fase a o de una mezcla de las fases
a y B. En general, las aleaciones [ se caracterizan por su excelente

capacidad de deformacién. Al someterlas a tratamiento térmico, muestran
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una elevada relacion resistencia a la traccion/peso, pero su ductilidad baja
y la fractura que presentan es de caracter tenaz. Sus caracteristicas, en lo
que se refiere al endurecimiento por deformacién, son buenas, por lo que

se utilizan en la fabricacion de muelles y resortes (36).

Recientemente, se han investigado ciertas aleaciones binarias de titanio
para su uso en la fabricacion de implantes dentales, como el Ti-Nb, Ti-Hf o
Ti-Ta y entre ellos cabe destacar el Ti-15Zr (Roxolid, Straumann, Basilea,
Suiza) disponible para su uso clinico en los ultimos afos (39). El Roxolid
es una aleacion basada en una formulacién binaria de 83-87% de Tiy 13-

17% de Zr en su forma metalica, no en forma de diéxido de Zr (40).

Dentro de las ventajas de las aleaciones binarias en general y del Ti-15Zr
en particular, cuando se les compara con el Ti-6Al-4V, pudiera
considerarse la biocompatibilidad. Algunos autores sostienen que los
productos de corrosion del Ti-6Al-4V, especialmente el vanadio, pueden
producir efectos citotoxicos, citoestaticos y dafio cromosdmico (41). Sin
embargo, un estudio clinico reciente no ha conseguido encontrar sefiales
de citotoxicidad asociadas al vanadio, en las células epiteliales alrededor

de los implantes (42).

No obstante, la caracteristica principal que define al Ti-15Zr han sido sus
propiedades mecanicas mejoradas, respecto al Ti-6Al-4V. Su limite
elastico es de 953Mpa, mientras que el del Ti-6Al-4V es de 680Mpa vy el
del comercialmente puro de 310Mpa. Por esta razon, los implantes de Ti-
15Zr han tenido una indicacion directa de uso para los implantes
estrechos, que a su vez van dirigidos a la rehabilitacion de zonas en las
que la disponibilidad de hueso en anchura es escasa. Esto permitiria
afrontar estas situaciones evitando la morbilidad asociada a la cirugia de
regeneracion 6sea guiada (43) y previniendo complicaciones mecanicas

como la fractura del implante.



ANTECEDENTES Y ESTADO ACTUAL DEL TEMA 45

Mas alla de las complicaciones mecanicas, es preciso considerar que uno
de los problemas biolégicos mas frecuentes y de mayor importancia
alrededor de un implante es la pérdida ésea marginal crestal, que pone en
compromiso su supervivencia y la de la protesis que soporta. Se ha
demostrado que esta pérdida ésea crestal puede estar influida por muchos
factores, incluyendo infeccion de los tejidos peri-implantarios, desajustes
entre el aditamento y el implante, trauma quirurgico y finalmente factores
biomecanicos relacionados con la carga oclusal ejercida durante la funcion
masticatoria y la parafuncion (44). Para este ultimo factor biomecanico, se
ha estudiado ampliamente la manera en la que influye la geometria del
implante (tamafo y forma) y en menor medida como lo hacen sus
propiedades elasticas. Sin embargo, en un sistema rigido como el de
implante-protesis abocado a la tension/deformacién durante la aplicacion
de carga, el comportamiento elastico del implante es clave en la magnitud
y la distribucién de carga transferida al hueso de soporte y en definitiva en
la respuesta adaptativa o catabodlica que en él se genere (45). En la
literatura cientifica actual se pueden encontrar escasos trabajos cuyos
objetivos sean demostrar si es preferible contar con una aleacién de
fabricacion de un implante dental rigida o relativamente elastica o incluso
de caracteristicas hiperelasticas, desde el punto de vista biomecanico en
relaciéon con el hueso de soporte (46, 47, 48). Todos ellos son ensayos
basados en modelos matematicos, con resultados ocasionalmente

contradictorios.

Desde este punto de vista y hasta la fecha, las caracteristicas elasticas de
la aleacion binaria Ti-15Zr son desconocidas y su rendimiento

biomecanico incierto.

Otro material que actualmente se esta utilizando en la fabricacién de
implantes dentales es el circonio. El circonio (Zr) es un elemento quimico
de numero atémico 40 situado en el grupo 4 de la tabla peridédica de los

elementos, cerca del Ti, razdn por la cual sus propiedades son similares.
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Es un metal duro, resistente a la corrosion, similar al acero. En estado
puro no se encuentra en la naturaleza, pero se puede obtener a través de
procesos fisico-quimicos complejos. La ceramica de zirconio se obtiene
principalmente mediante una cloracién reductiva a través del denominado
proceso de Kroll: primero se reduce con cloruro, para después reducirlo
con magnesio. A temperatura ambiente presenta una configuracién
molecular del tipo monoclinico. Esta configuracidon es extremadamente
fragil, de manera que para mejorar las propiedades de la zirconia (ZrO2)
se le afaden otros elementos para estabilizar la estructura, como por
ejemplo el Yttrio (Y). El Y-TZP es el policristal tetragonal de zirconio
estabilizado con Yttrio. La ceramica de Y-TZP es a lo que en odontologia

hacemos referencia cuando hablamos de circonio (49).

El Y-TZP podria solucionar los problemas estéticos que plantean los
implantes metalicos, ya que su color es de un blanco intenso y, al ser un
ceramico, no sufre corrosion. Ademas cuenta con propiedades mecanicas
interesantes como lo son su dureza, su moédulo elastico y su bajo
coeficiente de friccion. Estas propiedades hacen de este un material
atractivo, ya que tiene una tenacidad algo mas alta que la mayoria de
materiales ceramicos. Otras propiedades interesantes son su gran
estabilidad quimica, la resistencia a altas temperaturas, su resistencia a la
abrasion y su biocompatibilidad. Es por ello que, en la actualidad, se han
empezado a comercializar implantes dentales de circona estabilizada con
itria (Y-TZP), aunque todavia no se puede conocer con seguridad como
sera su respuesta a largo plazo. Se han publicado algunos estudios (50,
51, 52) sobre la osteointegracion de los implantes de este material, pero
hay muy poca bibliografia sobre el comportamiento mecanico de implantes
dentales fabricados con este material (53). Es preciso tener en cuenta que
las caracteristicas elasticas de los implantes ceramicos de Y-TZP son las

gque mas se distancian de las propias del hueso periimplantario.

Por ese motivo, en la actualidad, hay una tendencia al desarrollo de
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nuevas aleaciones con propiedades elasticas mas similares al hueso
pristino, con un mayor biomimetismo y biocompatiblidad, entre las que
destacan aleaciones hiperelasticas (Ti-Nb-Zr) que aparte del titanio y el
zirconio afiaden metales como el niobio. El niobio (Nb) es un elemento
quimico de numero atomico 41 situado en el grupo 5 de la tabla periddica
de los elementos. Es un metal de transicion ductil, gris, blando y poco
abundante. Se encuentra en el mineral niobita, también llamado columbita,
y se utiliza en aleaciones, especialmente en aceros, confiriéndoles una
alta resistencia (54). Cuando el Nb forma aleacion con el Ti y el Zr, se
genera un metal con un moédulo de Young de 71GPa, que se acerca mas
al del hueso de soporte (55, 56). Ademas, el limite elastico que esta
publicado para estas aleaciones es de 687.03MPa, muy proximo al de Ti-
6Al-4V convencional, que es de 680MPa (57).

En este sentido, existen varios estudios que demuestran el buen
comportamiento biomecanico y la biocompatibilidad de la aleacion Ti-Nb-
Zr en biomedicina, con nuevos tratamientos térmicos de la aleacion y de la
superficie e incluso con la adicion de nuevos metales como el tantalo (58,
59, 60). Aun asi, actualmente no existe evidencia suficiente que avale su

utilizacidn como material de fabricacion de implantes dentales.

3.2.3. Opciones rehabilitadoras del paciente edéntulo parcial o total

Existen varias opciones de rehabilitacion ante una desdentacion parcial o
total. Las opciones protéticas rehabilitadoras son basicamente tres en el
paciente parcialmente edéntulo: Proétesis Parcial Removible (PPR),
Protesis Parcial Fija Dentosoportada (PPFDS) y Prétesis Parcial Fija
Implantosoportada (PPFIS). De la misma manera son tres para el paciente
edéntulo: Proétesis Total Removible (PTR), Protesis Total Removible
Implantorretenida (Sobredentadura) y Proétesis Total Fija
Implantosoportada (PTFIS).
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Las protesis removibles por definicion son aquellas que pueden ser
retiradas y colocadas por parte del paciente sin necesidad de asistencia

por parte del odontdlogo.

Una PPR rehabilita los tramos edéntulos que presente el paciente.
Dependiendo del disefio y material de fabricacion de la protesis podemos
encontrar dos tipos de PPR; de resina acrilica con retenedores a los
dientes mesial y/o distal al tramo edéntulo, o de tipo esquelético con
conector mayor de aleacién metalica y acrilico. Este Gltimo tipo requiere un
disenio mas detallado y presenta ciertas ventajas frente a la PPR de
acrilico, como poseer mayor retencion, soporte y estabilidad; por el

contrario presenta la desventaja de tener un mayor coste econémico (61).

Una PTR rehabilita al paciente edéntulo total; normalmente el material de
fabricacion es la resina acrilica aunque podemos encontrarlas reforzadas
con mallas internas de aleacion metalica. Las PTR tienen el inconveniente
de que, al no presentar el paciente ningun diente, perdemos la posibilidad
de anadir a la protesis algun tipo de retenedor sobre estos pilares y

aumentar asi la retencion, soporte y estabilidad de la prétesis (61).

Por este motivo existe otra opcion de rehabilitacion del paciente edéntulo
total mediante protesis removible implantorretenida o sobredentadura. En
este caso gracias a la insercidon de implantes dentales es posible la
retencion de la protesis total removible con ataches axiales o mediante

una barra metalica, que feruliza los implantes (62, 63).

La prétesis fija como definicion es aquella que no puede ser retirada y
colocada por parte del paciente y es necesaria la intervencion del

odontodlogo para su insercion y retirada.

Una PPFDS utiliza los dientes que mantiene el paciente parcialmente

edéntulo como pilares de fijacion de la protesis mediante el tallado de
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estos dientes pilares y la utilizacion de un medio cementante como método

de retencidn de la proétesis (64).

Una PPFIS utiliza implantes dentales como soporte de la prétesis parcial
para rehabilitar los tramos edéntulos sin necesidad de utilizar los dientes

del paciente.

Una PTFIS utiliza implantes dentales como soporte y retencion de una
protesis fija para rehabilitar al paciente edéntulo. Esta, a diferencia de la
sobredentadura, no puede ser retirada y colocada por parte del paciente
(44).

En cualquier caso, ante una desdentacion parcial o total la opcidn mas
eficiente de tratamiento, en términos de retencion, soporte y estabilidad de
la protesis y confort del paciente, es una proétesis fija dento o
implantosoportada y de preferencia implantosoportada si nos basamos en
las tasas de éxito y supervivencia del meta-analisis de Pjetursson et al.
(65) comparando PPFDS, PPFIS y PPFDIS y otros estudios comparando
las tasas de éxito en rehabilitaciones implantosoportadas versus

dentoimplantosoportadas (66).

Aun asi el tratamiento del edentulismo mediante la utilizacion de implantes
dentales no esta exento de complicaciones tanto técnicas como

biologicas, y por tanto existen unos determinantes de éxito del tratamiento.

En ese sentido, Zarb y Albrektsson (67) consideran los siguientes criterios

de evaluacion y determinantes del éxito de un implante:
Criterios de evaluacion del éxito de los implantes dentales:

- En el momento en que se evalue el implante, este ha sido sometido a

carga funcional

- Todos los implantes sujetos a investigacion deben de tenerse en cuenta.
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- Hasta que un método para establecer la movilidad del implante se
establezca como estandar, el que se emplee sera especificamente

descrito en términos operativos.

- Las radiografias para medir la pérdida de hueso seran periapicales

estandar, con puntos de referencia y angulaciones especificos.
Determinantes del éxito de un implante:

- El soporte resultante que brinda el implante es adecuado para la
colocacién de una prétesis funcional y estética, que es satisfactoria para

ambos, paciente y dentista.

- Hay ausencia de dolor, disconfort, sensaciones alteradas o infeccién

atribuible a los implantes.

- Los implantes individualmente, no ferulizados, sometidos a estudio son

inmoviles cuando se comprueban clinicamente.

- La pérdida vertical de hueso, después del primer afio de funcion, es

inferior a los 0.2mm anuales.

El tercer consenso de la Asociacion Europea de Osteointegracién en 2012
(68) evalud cuatro revisiones sistematicas acerca de las complicaciones
mecanicas, bioldgicas y estéticas de las rehabilitaciones, tanto unitarias

como multiples, con implantes dentales (69, 70, 71, 72).

Para las coronas sobre implantes unitarios se obtuvo un tasa de
supervivencia del implante del 97.7% a los 5 afios y del 94.9% a los 10
afos y una tasa de supervivencia de la corona protésica de 96.3% a los 5
afos y del 89.8% a los 10 afios. Aun asi se observaron unas tasas de
complicaciones mecanicas del 8.8%, biologicas del 7.1% y estéticas del
7.1%. Basandose en estos datos se postularon las siguientes

recomendaciones:
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- Las coronas unitarias implantosoportadas estan consideradas como
una modalidad de tratamiento segura y efectiva dadas sus tasas de

supervivencia tras 5 y 10 afos.

- Las complicaciones mecanicas son frecuentes, de manera mas

notable el aflojamiento del tornillo y del pilar.

- Se ha de tener en consideracion la presencia de complicaciones
estéticas y biolégicas, aun siendo menos frecuentes que las

técnicas.

- Los pacientes sometidos a esta rehabilitacion han de presentar
condiciones saludables orales y sistémicas y deben incluirse en un

sistema de mantenimiento bien estructurado tras el tratamiento.

Para las rehabilitaciones multiples sobre implantes se obtuvo una tasa de
supervivencia de los implantes del 95.7% a los 5 afos y del 92.8% a los
10 afos y una tasa de supervivencia de la rehabilitacion protésica del
93.6% a los 5 afos y del 86.7% a los 10 afios. Aun obteniendo altas tasas
de supervivencia, las complicaciones bioldgicas y técnicas fueron
frecuentes, tales como fracturas de la ceramica, complicaciones en tejidos
duros y blandos, aflojamiento del pilar o del tornillo, pérdida del orificio de
acceso a la restauracion y la pérdida de retencién. Solo el 66.4% de los
pacientes estuvieron exentos de cualquier tipo de complicacion.

Basandose en estos datos se postularon las siguientes recomendaciones:

- Las protesis multiples implantosoportadas se han de usar cuando

exista una indicacion apropiada para ello.

- Las protesis multiples implantosoportadas estan consideradas como
un método de tratamiento seguro y predecible con altas tasas de

supervivencia a los 5 y 10 afos.

- Los dentistas deben de hacer un gran esfuerzo en escoger
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materiales y componentes de confianza y seguros en protesis

implantosoportadas.

- Las complicaciones mecanicas y técnicas son frecuentes y es
esencial realizar un correcto disefio de la prétesis para mantener la

estabilidad de la rehabilitacién a largo plazo.

- Los pacientes sometidos a esta rehabilitacion han de presentar
condiciones saludables orales y sistémicas y deben incluirse en un

sistema de mantenimiento bien estructurado tras el tratamiento.

3.3. Biomecanica

El Diccionario de Odontologia “Mosby” define la Biomecanica como la
ciencia que estudia las fuerzas que actuan sobre las células del cuerpo, la
relacién entre el comportamiento bioldgico de las estructuras vivas y las
influencias fisicas a las cuales estan sometidas y la fisica de los procesos

vitales.

La biomecanica permite realizar predicciones sobre el comportamiento,
resistencia, fatiga y otros aspectos de diferentes partes del cuerpo cuando
estan sometidos a unas condiciones determinadas. En este sentido las
rehabilitaciones implantosoportadas estan sometidas a condiciones de
carga cuando sobre ella actuan las fuerzas o cargas oclusales, en funcién
y parafuncion, transmitiéndose sobre el sistema protesis-implante-hueso

periimplantario y produciendo una respuesta en el mismo.

3.3.1 Principios fundamentales de la mecanica

Para entender la biomecanica es necesario tener presentes los principios
basicos de la mecanica. La mecanica es la rama de la fisica que estudia y

analiza el movimiento y reposo de los cuerpos, y su evoluciéon en el
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tiempo, bajo la accidn de fuerzas. La dinamica establece las relaciones
existentes entre las fuerzas que actuan sobre un determinado cuerpo y el
movimiento resultante. La estatica estudia las condiciones que deben

producirse para que un cuerpo o sistema estén en equilibrio (32).

La fuerza es una magnitud vectorial, es decir, qué ademas de un modulo
(o valor absoluto) tiene direccion y sentido. Podriamos definirla como una
accion que tiende a producir un movimiento sobre un cuerpo, de manera
que este cuerpo adquiere una aceleracion proporcional a la magnitud de la
fuerza aplicada. La unidad de medida de la fuerza sera el Newton (N) y el
modulo de su vector se calcula mediante la siguiente ecuacion, aplicando
la Segunda Ley de Newton: Fuerza (N) = Masa (Kg) x Aceleracion (m/s?)
(30).

Por lo tanto, la aplicacion de una fuerza sobre un cuerpo puede provocar
que éste acelere proporcionalmente a la fuerza aplicada y como
resultados de esto, el cuerpo se desplace, pudiendo afirmar que la fuerza
(F) ha realizado un trabajo mecanico (W). El trabajo mecanico (W) es una
magnitud escalar y se mide en julios (J). Se puede considerar entonces al
trabajo como un método de transferencia de energia a un sistema, al
aplicarle una fuerza y causar un desplazamiento del punto de aplicacién
de la fuerza (30, 73).

En este sentido las fuerzas que actuan sobre una estructura se denominan
cargas y se pueden clasificar en estaticas o dinamicas dependiendo de si
cambian en funcidn del tiempo o permanecen constantes (73). Una carga
estatica se aplica con lentitud, para evitar efectos vibratorios o dinamicos
en la estructura. La carga aumenta de forma gradual desde cero hasta su
valor maximo y después se mantiene constante, sin ser retirada ni repetida
un numero excesivo de veces y por tanto carece de efectos dinamicos o
inerciales debido al movimiento (74). Una carga dinamica hace referencia

a una aplicacion repentina de la carga, donde el tiempo es practicamente
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cero y es por definicion aquella que se aplica cuando se produce un
movimiento o efecto de inercia (75). Una carga dinamica puede tener
muchas formas; las cargas de impacto se aplican y retiran de manera
repentina y las cargas fluctuantes se mantienen mas tiempo y su

intensidad varia continuamente.

Existen tres tipos de fuerzas o tensiones simples, traccién, compresion y
cizallamiento. Por otro lado, cuando una fuerza externa actua sobre un
cuerpo, se produce una tensién/estrés dentro del mismo igual a la fuerza
aplicada dividida por el area sobre la que actua y es representada por la
férmula o=F/S. Por lo tanto una fuerza de traccién provoca una tension de
traccion, la fuerza de compresion tension de compresiéon y la fuerza de

cizallamiento o flexién tension de cizallamiento (76).

La fuerza de traccion es aquella provocada por una carga que tiende a
estirar un cuerpo y por tanto siempre tiene como resultado una

deformacién por traccion.

La fuerza de compresion es aquella provocada por una carga que tiende a
acortar o comprimir un cuerpo y que va acompafnada por una deformacién

por compresion.

La fuerza de cizallamiento es aquella que resiste el desplazamiento de un

cuerpo sobre otro.

El caracter de la distribucién de la fuerza entre los componentes que
constituyen un sistema depende de la relativa rigidez/elasticidad de cada
componente (77). Como ya hemos comentado, una fuerza aplicada sobre
un cuerpo puede tener como resultado su desplazamiento o deformacion.
Asociado a la fuerza y la deformacién esta la elasticidad que es el estudio
de las relaciones existentes entre las tensiones aplicadas y las
deformaciones que éstas ocasionan. En este sentido un cuerpo puede

comportarse de manera elastica cuando la deformacion que sufre ante la
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aplicacion de tension es elastica, es decir, si al retirar las fuerzas aplicadas
recupera su forma y dimension. Por el contrario un cuerpo puede sufrir
una deformacion plastica si ésta es permanente y no se recupera tras

retirar la fuerza que la ha provocado (30).

Para entender la relacidn entre la elasticidad de un cuerpo, la fuerza
aplicada y la deformaciéon que se produce sobre el cuerpo, pongamos

como ejemplo una barra sujeta por un extremo.

Si aplicamos al otro extremo libre de la barra una fuerza (F) de traccion, al
ir aumentando el valor de F la barra crecera en longitud (l), siendo |, la
longitud inicial de la barra. En este sentido la barra se ha deformado,
podemos definir la deformacién unitaria (¢) como el cociente entre el
alargamiento absoluto de la barra (I- lp) y su longitud inicial lyp. Obteniendo

la siguiente féormula e=I- lo/ |y

La fuerza (F) aplicada sobre la barra genera un esfuerzo o tension (o) y le
genera una deformacion unitaria (€). Al aumentar la fuerza se describe una

curva expresada en la grafica de la FIGURA 3.

Stress (Pa)

Strain (%0)

FIGURA 3. Curva tension/deformacion
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Conforme aumentamos la fuerza (F) aumentamos el esfuerzo sobre el
cuerpo generando una deformaciéon que en principio sera elastica hasta
sobrepasar el limite elastico de la barra, si en este momento retiramos la
fuerza la barra volveria a su longitud inicial. Si continuamos aplicando
fuerza seguiria aumentando el esfuerzo superando el limite elastico de la
barra obtendriamos ya una deformacion plastica, si en este momento
retiramos la fuerza la barra no volveria a su estado inicial y se producira
una deformacion permanente. Si continuamos con el aumento de la fuerza
incrementando aun mas el esfuerzo llegara un momento en el que la barra

se rompera al sobrepasar su limite de fractura (32).

Ambos, esfuerzo o tension (o) y deformacién (¢) se relacionan entre si
mediante la llamada Ley de Hooke, donde o=E-¢ y E es el mddulo de
elasticidad o moédulo de Young del cuerpo al que se le aplica la fuerza.
Esta constante es caracteristica de cada cuerpo y cuanto mayor sea su

valor menor sera la deformacién del cuerpo para una tensién determinada.

Luego se deduce que la mayor o menor deformacion que puede
experimentar bajo una tension/estrés determinada depende de su
rigidez/moédulo de elasticidad, de tal forma que aquellos menos rigidos o
menos resistentes sufriran mayor deformacion y al revés. Asi, un moédulo
de Young alto significa material rigido, poco deformable, necesitandose

mucho estrés (tensién) para deformarlo.

En el supuesto de la barra explicado con anterioridad, al producirse el
alargamiento se produce también un estrechamiento o disminucién de la
seccion transversal. Se ha comprobado que la disminucién de la seccién
transversal es proporcional al alargamiento del cuerpo ante la aplicacién
de fuerza. Esta disminucion de la seccidon transversal caracteristica de

cada cuerpo se conoce con el nombre de coeficiente de Poisson () (30).

Finalmente podemos definir energia de deformacién (U) o trabajo interno,
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a diferencia del trabajo externo efectuada por la carga sobre el cuerpo,
como la energia absorbida por el cuerpo durante el proceso de carga.
Segun el principio universal de conservacion de la energia, esta energia
de deformacién es igual al trabajo efectuado por la carga, siempre que no

se agregue o quite energia en forma de calor (73).

3.3.2 Cargas oclusales

Trasladando estos principios mecanicos al sistema estomatognatico la
carga oclusal que se aplica a un diente, restauracion o implante podria
describirse como un vector con dos componentes, uno axial paralelo al eje
mayor del diente o implante, y otro horizontal u oblicuo respecto al eje

mayor del implante o diente.

Las fuerzas de compresion son bien toleradas por el sistema debido a su
componente principalmente axial. Las fuerzas de traccion son mal
soportadas tanto por el implante como por el hueso periimplantario, pero
menos que las fuerzas de cizalla, cuyo componente horizontal producen

momentos de rotacidn que transfieren tension importante al sistema (78).

Ante cualquier fuerza o carga sobre el sistema protesis-implante-hueso el
resultado sera una determinada cantidad de tension/deformacion. La
capacidad lesiva de una fuerza o carga oclusal viene determinada por el
momento de rotacion o torque que se produzca, el cual es igual a la
fuerza/carga multiplicada por la distancia en perpendicular desde la
direccion de la fuerza hasta el centro de rotacion del implante. Este

momento de rotacion aumentara cuando (79, 80, 81):

- cuanto mayor sea la distancia desde el punto de aplicacién de la

carga hasta el centro de rotacion.
- cuanto mayor sea la magnitud de la carga aplicada.

- cuando aumente el angulo formado por la direccion de la fuerza con
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el eje longitudinal del implante.

- cuanto mas se aleje de 90° el angulo formado por la fuerza y la

superficie de aplicacion.

- cuando aumente en horizontal el punto de aplicacion de la fuerza y

el centro del implante.
3.3.2.1 Magnitud

La magnitud de la fuerza es un factor primordial en la transferencia de
tension al sistema y por tanto es necesario tener en cuenta este aspecto y
los factores que pueden incrementar o disminuir esta magnitud. Dentro de

las fuerzas oclusales encontramos tanto cargas estaticas como dinamicas.

Precisamente, alrededor de las coronas sobre implantes se pueden
describir los dos tipos de fuerza en funcion del tiempo de aplicacion. Por
un lado la estatica, que es la que se aplica sobre una estructura de forma
continua durante un tiempo determinado. Un ejemplo seria la sobrecarga
que genera un paciente bruxista cuando esta apretando (82). Por otro
lado, la carga dinamica hace referencia a una aplicaciéon subita de la
fuerza, donde el tiempo no tiene practicamente valor. Seria la carga que
generamos durante la masticacion, que se puede describir como

sucesivas fuerzas de impacto (82).

En investigacion es habitual emplear, debido a su alta repetibilidad (83), la
fuerza maxima de oclusion (FMO) que es el esfuerzo maximo de
apretamiento ejercido entre los dientes de una arcada respecto a la
antagonista. La FMO esta influida por las caracteristicas musculares, la
morfologia craneofacial, el periodonto, estado de los dientes, el sexo y
factores psicologicos. Esta FMO es una carga estatica, al contrario que las
cargas oclusales de la masticacidon y es utilizada para evaluar los

momentos mas lesivos que el sistema pueda soportar.
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Algunos estudios han cuantificado la FMO con una media en varones de
545,7N y de 383,6N en mujeres, con maximos de 888N y 576N
respectivamente (84). Sin embargo, un estudio clinico observacional mas
reciente de Watanabe (85) ha recogido en una muestra de pacientes
dentados adultos sanos una media mucho mayor, de hasta 1024N. En
cualquier caso es previsible que la fuerza aplicada durante la masticacién

tenga valores considerablemente menores que la FMO.

Por otro lado, parece demostrado que en una oclusion normal se produce
una distribucién simétrica bilateral de las cargas oclusales y unas fuerzas
de mordida mayores en dientes posteriores que en anteriores,
fundamentalmente debido a que el sistema funciona como una palanca de
clase Ill, en la que el fulcro esta en las articulaciones
temporomandibulares (ATM), la potencia en los musculos masticatorios y
la resistencia en los dientes. Los resultados del mismo trabajo de
Watanabe del 2005 (85) avalan esta distribucion y encontraron que el
segundo molar soporta una media del 25% del total de la fuerza aplicada a
la totalidad de la arcada y el primer molar un 15%. Van Eijden en 1991
(86), sometié a estudio el efecto de la orientacién tridimensional de la
fuerza oclusal en la magnitud de la maxima fuerza de mordida en tres
zonas diferentes de la denticion natural: canino, segundo premolar y
segundo molar. Los resultados mostraron de nuevo que para cada
direccién, la fuerza producida registrada fue mayor en las zonas

posteriores que en la zona canina.

Esta distribucion de carga explica las diferencias que se encuentran entre
la morfologia y anatomia de los dientes anteriores y los posteriores. Los
molares tienen raices por un lado anchas y ese aumento de superficie les
permite ser muy eficaces en la disipaciéon de tensién y por otro lado
cortas, lo cual no supone un problema puesto que el componente principal
de la fuerza de compresion que reciben es fundamentalmente vertical. Al

contrario los dientes anteriores poseen raices relativamente estrechas y
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largas ya que estan sometidos a una menor magnitud de tensién pero de
direccion mas desfavorable con componente horizontal en movimientos

excursivos (4).

Lo fundamental es reconocer que numerosos estudios han realizado
mediciones de la magnitud de las fuerzas masticatorias en pacientes con
prétesis implantosoportadas obteniendo datos similares e incluso mayores
que en la denticion normal, sobre todo en pacientes totalmente edéntulos
con rehabilitaciones completas implantosoportadas (87, 88). Ciertos
estudios han considerado que las fuerzas sobre este tipo de restauracién
son hasta 3 veces superiores a las que se producen con denticién natural
(89). Algunos autores explican este hecho en la ausencia de
mecanorecepcion fina en los pacientes portadores de implantes, en los
cuales la ausencia de ligamento periodontal y sus mecanoreceptores debe
de ser sustituida por una oseopercepcidén en la que otros receptores se
encargan de la recogida de la informacion aferente (hueso, ATM,
musculos, etc....) y debe de producirse un fendmeno de adaptacion del
sistema nervioso central para modular la respuesta, basado en un
fendbmeno de neuroplasticidad (90, 91, 92). Por este motivo los pacientes
rehabilitados con proétesis sobre implantes, tienen problemas para producir
fuerzas de agarre oclusal de baja magnitud y tienen una deficiente
adaptacién a la dureza del alimento, masticando con la misma fuerza uno

blando que uno duro (93, 94).

Otros autores han encontrado fuerzas de masticacion inferiores en
implantes, cuando se les compara con pacientes dentados. Mericske-
Stern en 1995 (95), en pacientes parcialmente edéntulos observd a nivel
del segundo premolar una fuerza de 450N en pacientes dentados y de
300N para pacientes con implantes, y a nivel del primer premolar de 300N
y 200N respectivamente. A su vez, Carlsson y Haraldson (96)
cuantificaron, en pacientes con edentulismo total rehabilitados con proétesis

sobre implantes, una mordida suave de 15,7N, 50,1N en masticacion y de
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144 ,4N para la FMO.

En definitiva, cabe esperar que cuando se rehabilita a un paciente
mediante una restauracion completa implantosoportada aumente
notablemente la fuerza de masticacién del paciente equiparandose a la de
la denticion natural, al contrario de lo que ocurre en pacientes portadores
de proétesis completas removibles, que poseen 5-6 veces menos fuerza
masticatoria que aquellos portadores de proétesis parciales removibles. En
conclusion parece que existe una relacion entre la FMO y la cantidad de
apoyo dentario o implantario y que los dientes naturales e implantes
transmiten mayores fuerzas de impacto a través de los contactos

oclusales que las protesis mucosoportadas (89, 97).
3.3.2.2 Direccion

La distribucion de la tension en el sistema protesis-implante-hueso
depende, no solo de la magnitud de la carga sino también de la direccién
de las fuerzas oclusales, como factor de aumento del momento de

rotacion ya comentado

Numerosos autores defienden que la masticacion produce principalmente
fuerzas verticales sobre los dientes, aunque también son creadas fuerzas
transversales debidas al movimiento horizontal de la mandibula y la propia

anatomia de los dientes y de las restauraciones de los implantes (98).

Sabemos que existen tres ejes dominantes de carga en implantologia oral:
mesiodistal, vestibulolingual y oclusoapical. El contacto oclusal puede
comunmente resultar en una fuerza oclusal tridimensional, que puede a su
vez ser descrita en términos de sus componentes de la fuerza total, los
cuales se dirigen a lo largo de los tres ejes del espacio (4). Los
movimientos masticatorios distribuidos en estos ejes tridimensionales son
impredecibles dependiendo principalmente de la anatomia de los dientes

remanentes o de las restauraciones y sus antagonistas y de las
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orientaciones de los musculos masticatorios: masetero, pterigoideo
interno, temporal posterior y temporal anterior. Esta variedad hace que el

sistema produzca fuerzas en diferentes direcciones (4).

Estas direcciones de las cargas oclusales, y los patrones musculares que
las determinan, parecen estar alterados en pacientes que portan protesis.
Es la dinamica mandibular, guiada por los musculos masticatorios, la que
se ve alterada y por consiguiente también la direccion de las cargas que
se transmiten al sistema protesis-implante hueso, cuando no ocurria lo
propio en términos de magnitud, como ya se ha apuntado. En este
sentido, un estudio electromiografico demostr6 que las proétesis
implantosoportadas eran funcionalmente semejantes a la denticion natural
aunque con una menor coordinaciéon neuromuscular y un aumento de la
actividad de los musculos temporales, atribuido a la ausencia de ligamento
periodontal y sus mecanoreceptores (99). El estudio clinico de Svensson y
Trulsson de 2009 (100) demostré que los pacientes portadores de proétesis
sobre implantes presentaban una actividad electromiografica de Ia
muscultura masticatoria semejante al de un grupo de pacientes dentados
anestesiados y en definitiva ambos grupos con diferencias importantes al

de un grupo control dentado normal.

Existen mas estudios que demuestran las diferencias de las direcciones
de las cargas en pacientes portadores de proétesis, como el de Freine y
Lund en 2006 (101) que concluia que los pacientes que portaban protesis
fijas implantosoportadas parciales o de arcada completa realizaban
movimientos muy diferentes en las pruebas de dinamica mandibular,
cuando se les comparaba con pacientes con denticion natural. Atribuian
estos resultados a que los portadores de proétesis se ven obligados a
realizar unas mayores contracciones de los musculos masticatorios para

realizar una dinamica mandibular funcional.

Por lo tanto, las restauraciones implantosoportadas van a sufrir cargas
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verticales y transversales que seran transferidas desde la prétesis a los
implantes y de éstos al hueso. Durante este flujo de carga, una
determinada fuerza oclusal puede producir patrones de tensidon y estrés
completamente diferentes, en relacion con la configuracion geométrica de

la restauracion en cuestion.

La direccion de la carga oclusal puede dar lugar a diferencias significativas
en la magnitud de las fuerzas ejercidas sobre un implante. Hemos
comentado que las fuerzas sobre el mismo pueden ser de traccion,
compresion o de cizallamiento, pues bien, el hueso es mas fuerte frente a
las fuerzas de compresion, un 30% mas débil frente a las cargas de
traccion y un 65% aun mas débil ante las cargas de cizalla (102). Kakudo
y Amano en 1972 (103) realizaron un analisis de las tensiones y pusieron
de manifiesto que la mayor parte de las tensiones se producen en la mitad
coronal de la interfase implante-hueso. En este sentido sabemos que tanto
los implantes como el hueso periimplantario soportan mejor las fuerzas de
compresioén que se producen en mayor porcentaje en cargas axiales. Aun
asi, estas tensiones aumentan en mas de diez veces con fuerzas de
traccion y de forma mas drastica conforme nos alejamos de una carga
axial mediante la angulacién de la fuerza, produciendo entonces
componentes de cizalla mal soportados por el sistema. Ademas, estas
cargas anguladas aumentan la incidencia de complicaciones técnicas de
la protesis, como el aflojamiento del tornillo de los componentes
protésicos, junto con el descementado de las restauraciones y la fractura
de la porcelana. Por todo ello, la direccidn de las fuerzas puede ser uno de
los factores mas cruciales a evaluar durante la planificacion del

tratamiento con implantes (44).

La direccion de las cargas oclusales toma gran importancia dependiendo
de la localizacidon de la restauracion. En este sentido, los dientes o
implantes del sector anterosuperior rara vez se colocan de manera axial a

la direccion de la fuerza oclusal. De media la carga oclusal sobre dientes
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naturales se encuentra a 12° en relacion con la raiz. En el caso de los
implantes debemos afiadir que normalmente son colocados en tramos
edéntulos donde existe cierta reabsorcidn oOsea tanto vertical como
horizontal que obliga a una angulacién del implante en su colocacion para
conseguir un recubrimiento éseo tridimensional del mismo, lo que hace
que esta angulacion de la carga con respecto al eje axial del implante sea
aun mayor. La zona premolar inferior parece ser la zona donde los
implantes se colocan de forma mas favorable para recibir cargas axiales.
Si las cargas oclusales no son axiales o se alejan mucho del cuerpo del
implante, se debe valorar la posibilidad de colocar mas implantes o mas
anchos o realizar modificaciones protésicas para reducir las tensiones al

sistema (44).
3.3.2.3 Duracién

Hemos comentado la importancia de la magnitud y direccion de las cargas
oclusales en la transferencia de tension al sistema proétesis-implante-
hueso. La duracion de las cargas tiene también un papel fundamental en
esta transferencia de tensidén. Segun su aplicacion en funcién del tiempo,
las cargas pueden considerarse estaticas y dinamicas y el complejo
préotesis-implante-hueso se ve sujeto a ambos tipos. Una carga estatica
inherente a todo sistema atornillado es la precarga, generada por el
apretamiento de los tornillos de retencidn propios del implante y que tiende
a mantener todos los componentes unidos entre si (corona, pilar
intermedio e implante) (98). También el sistema se puede ver afectado por
otras cargas estaticas como por ejemplo cuando ocurre falta de ajuste
pasivo entre el implante y la prétesis (104) o cuando hay exceso de
presion entre los puntos de contacto de la corona sobre el implante y las

coronas o dientes proximales.

Funcionalmente durante la masticacién las cargas que soporta el sistema

suelen ser dinamicas, caracterizadas por sucesivos impactos. La rigidez
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del sistema controla, en su mayor parte, la respuesta a estos impactos,
aun asi a mayor magnitud de la carga de impacto existe un mayor riesgo

de fracaso de la protesis, del implante y de fractura del propio hueso (44).

Aunque las cargas oclusales tienden por naturaleza a ser dinamicas, en
ocasiones el sistema se ve sujeto a fuerzas parafuncionales, de naturaleza
estatica, como las caracteristicas de un bruxismo céntrico, que pueden
ser mas dificiles de identificar. Se considera que estas cargas estaticas,
cuando se aplican sobre wuna rehabilitacion implantosoportada,

incrementan la actividad de modelado éseo periimplantario (104, 105).

Es preciso considerar que la frecuencia de aplicacion de la carga se ha
visto relacionada con el tipo de respuesta anabdlica 6sea. La carga
dinamica aplicada mediante oscilacion ciclica presenta mejores resultados
anabdlicos que la carga estatica aplicada a la misma magnitud y duracién
(106, 107). Estudios experimentales han demostrado que el indice de
carga (la frecuencia) es mas importante que la amplitud de carga (la
cantidad) para inducir la formacion de hueso. De hecho, se ha visto que
una carga de baja amplitud (<10 pe¢) a alta frecuencia (10-100 Hz) es
capaz de estimular crecimiento 6seo e inhibir la osteoporosis por desuso
(108).

En cuanto al tiempo real en el que se aplican las fuerzas masticatorias
sobre los dientes o prétesis, Graf (109) considera que no supone mas de 9
minutos al dia mientras que otros autores consideran una duracion mayor
de entre 20-30 minutos (110). Si a esto se suma la fuerza que proviene de
la musculatura perioral y de la lengua durante los movimientos de
deglucion, unos 480 diarios, el total de las fuerzas naturales que inciden
sobre los dientes no superan los 30 minutos para todas las fuerzas de

masticacion y deglucion.
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3.3.2.4 Factores de aumento de fuerzas oclusales

Las caracteristicas y condiciones individuales de cada paciente
determinan las condiciones de fuerza en cuanto a magnitud, duracion y
direccién. A estas condiciones se pueden afadir una serie de factores
primarios especificos que pueden aumentar el efecto de estas fuerzas y

que afectan por tanto al entorno de tension del implante y protesis.

Los habitos parafuncionales se han considerado como una las causas
mas frecuentes del fracaso, tanto precoz como tardio, de los implantes
después de una exitosa estabilidad quirdrgica. Dentro de los habitos
parafuncionales cabe destacar el bruxismo, tanto diurno como nocturno,
puesto que supone un incremento de la magnitud de la fuerza, del tiempo
de aplicacion de la misma y ocasionalmente de una direccién de
aplicacion mas desfavorable, como ocurre en el bruxismo excéntrico (111).
Efectivamente, en el bruxismo las fuerzas oclusales son mas intensas,
duran mas tiempo, tienden a ser mas oblicuas que axiales, predominando
las fuerzas de cizalla y de compresion (102). Existen dos formas de
bruxismo, apretamiento y rechinamiento, el apretamiento se caracteriza
por fuerzas mas verticales mientras que en el rechinamiento son mas
comunes las fuerzas horizontales, las mas perjudiciales para el sistema.
Existen otros habitos parafuncionales menos comunes que el bruxismo
como el empuje lingual caracteristico de algunos pacientes al tragar. Este
habito ejerce una fuerza de naturaleza horizontal en las zonas de los
dientes anteriores y puede aumentar la tensién transferida en una

rehabilitacion con implantes (112).

Otro factor es la naturaleza de la arcada antagonista ya que se observan
distintas magnitudes de fuerza dependiendo de si la rehabilitacion va a
ocluir contra otra rehabilitacion implantosoportada o contra dientes
naturales. Parece ser que la opcidn mas adecuada es una arcada

antagonista rehabilitada mediante protesis completa o parcial removible ya
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que las fuerzas de masticacion que estas son capaces de provocar son de
menor magnitud. La situacion menos adecuada como arcada antagonista
parece ser otra rehabilitacion implantosoportada, ya que parece

demostrado que tiene un menor control de la magnitud de fuerza aplicada.

Un factor controvertido es el ratio implante-prétesis: un espacio protésico
grande conlleva el uso de restauraciones protésicas altas y por principios
biomecanicos se crea un voladizo vertical aumentando la magnitud de la
fuerza aplicada y de las cargas horizontales (111). Aun asi actualmente el
ratio protesis-implante no se considera un factor de riesgo de pérdida 0sea
periimplantaria ya que existen meta-analisis de estudios clinicos que lo
demuestran (113). Este hecho probablemente se explique porque, como
demuestran la mayor parte de los estudios de elementos finitos (114, 115,
116), la transferencia de tensién entre el implante y el hueso se produce
de manera fundamental en la cresta O0sea, alrededor de las primeras
espiras del implante; luego esto implica que emplear un implante de
longitud mayor, tendria poca repercusibn en el control de la

tension/deformacion transferida al hueso.

La posicion del implante y la restauracion en la arcada es un factor a tener
en cuenta porque como ya se ha comentado, la mandibula se comporta
como una palanca de clase Il con fulcro en Ila articulacién
temporomandibular, potencia en los musculos masticatorios y resistencia
en los dientes; esto determina que las fuerzas aplicadas seran de menor
magnitud en el sector anterior y mayores en los sectores posteriores, al
estar estos mas cercanos al fulcro. También la direccion de la carga,
ademas de la magnitud, se ve modificada en cada sector de la arcada;
mientras en el sector posterior existe un componente mas axial, en el
sector anterior las fuerzas tienen un mayor componente horizontal, sobre

todo en movimientos excéntricos de protusion y lateralidades (117).

Por ultimo existen factores o caracteristicas individuales a cada individuo
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como la edad, talla, sexo, constitucidn e incluso las dimensiones cefalicas.
Los pacientes varones, braquicéfalos y de complexion atlética tienden a
realizar mayor fuerza masticatoria y por otro lado, se comprueba una

disminucion de la fuerza oclusal en pacientes de edad avanzada (117).

3.4. Efectos de las cargas sobre el hueso

A finales del siglo XIX, Wolf postul6 en su “Ley de la transformacién del
hueso” que todo hueso que estaba sometido a carga sufria una
remodelacién de su estructura interna y externa, proceso que denomind
como adaptacion oOsea. Posteriormente, Rubin y Lanyon (118)
determinaron que no solo la cantidad de tension producia estos cambios
en el hueso, si no también el numero de ciclos, los cambios en la
distribucién y el porcentaje de cambio de la tensién. Ademas se demostré
que esta adaptacion dependia de la localizacion anatdmica del hueso en
cuestion (119). Frost en 1983 determind la minima tension efectiva para

que el hueso comience a inducir esta adaptacion (120).

Como ya se ha comentado, el hueso esta sometido a tres tipos de carga,
compresién, traccidn y cizalla cuya acumulacion puede conducir a su
fractura, cuando sobrepasamos su limite de fatiga, debido a un nivel de
tension y deformacion demasiado alto en comparaciéon con su rigidez
(121)

Una vez finalizado el crecimiento y madurez del hueso, solo el modelado y
el remodelado 6seo son capaces de cambiar la calidad y distribucion
interna del hueso (27). No todos los huesos responden igual a las
tensiones a las que son sometidos. Esta respuesta depende
principalmente de la rigidez del hueso, que a su vez viene determinada por
la cantidad de material calcificado y de su masa, forma, tamafo y

distribucioén espacial (122).
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El modelado 6seo, en resumen, es un proceso de reabsorcion y aposicion
0sea no acoplado, es decir, en distintas localizaciones del hueso, con
actividad osteoclastica destructiva y osteoblastica de formacion de hueso
nuevo. Este proceso, permite que los distintos huesos conserven su forma
durante el proceso de crecimiento, siendo su balance global positivo, de

manera que es la forma caracteristica de ganar masa osea (28).

Por su parte el remodelado es un proceso acoplado, en el que se asocia a
un frente de reabsorcion Osea osteoclastica, uno de aposicion
osteoblastica, siendo su resultado de ganancia de masa neutro o negativo.
Este mecanismo es util ya que permite la homeostasis mineral, repara
zonas dafadas y renueva tejido viejo por nuevo. Los dafios por fatiga
producidos por efecto de las cargas, también son reparados por este
fendbmeno de remodelado (27). Podriamos concluir que el remodelado
0seo tiene dos funciones principales, el control del peso, suprimiendo
zonas de hueso poco cargadas y en segundo lugar la reparacion de dafios
por fatiga debidos a la accion de las cargas (123).

De esta manera dependiendo las cargas a las que esté sometido el hueso,
éste es capaz de producir distintas modulaciones direccionales de su
estructura para regular su rigidez y resistencia (124).

En esta funcion toma un papel fundamental el osteocito, el cual es capaz
de responder a estimulos de carga activando osteoclastos u osteoblastos
en funcion de ésta (29). El proceso comienza con el estimulo mecanico
externo disipado a través del fluido canalicular, que se traducen en
sefales intracelulares dentro del osteocito, gracias a receptores de
membrana como las integrinas o los receptores CD44. Es entonces
cuando el osteocito manda sefiales externas mediante diferentes
mediadores, como las prostagladina E2, activando el proceso inflamatorio
y la produccién de otras prostaglandinas, incluso tiempo después de

haberse eliminado la carga (125, 126).

La prostaglandina E2 (PGEZ2) es producida fundamentalmente por los
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osteocitos y posteriormente producida de manera continua por la enzima
cicloxigenasa-2 (COX-2), debido a la activacion del proceso inflamatorio
tras la aplicacién de carga sobre las células 6seas. Esta PGE2 es capaz
de inducir una respuesta catabodlica estimulando la formacion de
osteoclastos con la produccion de RANKL (Ligando del receptor activador
del factor nuclear Kappa-b) y de CSF (factor estimulador de colonias) en
los osteoblastos. Pero también es capaz de estimular o inhibir el
crecimiento y la diferenciacion de osteoblastos segun su concentracién
(127, 128). EI RANKL es considerado primordial para la diferenciacion de
osteoclastos, ya que se ha relacionado también con la produccion de
osteopontina dentro de estas células. Por su parte, el receptor RANKL en
los preosteoclastos puede ser bloqueado por Ila presencia de
osteoprotegerina, que a su vez puede ser liberada por los propios
osteoblastos (129).

Por otro lado, el osteocito puede responder a un determinado umbral de
carga mediante la liberacién de oxido nitrico, produciendo una disminucién
de su apoptosis e inhibiendo la diferenciacién osteoclastica. Se ha
demostrado que el oxido nitrico reduce la expresion de RANKL y aumenta
la de osteoprotegerina inhibiendo entonces la formacion de osteoclastos
(130).

La osteopontina tiene un papel determinante en la transduccion de las
sefales mecanicas y por tanto en el estimulo del remodelado 6seo. Esta
proteina es expresada por fibroblastos, osteoblastos u osteoclastos,
aunque como ya se ha comentado los mayores productores de
osteopontina son los osteocitos, como desempeio de su papel regulador
de la mecano-transduccion. La osteopontina se une a integrinas de los
preosteoclastos, siendo de vital importancia en su diferenciacion y
reclutamiento en zonas de carga 6sea. Se ha observado mayor expresion
de osteopontina también en zonas de produccion de hueso inmaduro por

parte de osteoblastos, por tanto parece ser que la osteopontina tiene
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influencia tanto en la reabsorcion como en la formacién 6sea inducida por
la carga (131, 132, 133).

Estudios experimentales de sobrecarga en diente naturales han
demostrado el aumento de osteopontina y RANKL en el ligamento
periodontal (129). También que la aplicacion de una carga estatica
produce mayor expresion de osteopontina en los osteocitos, ocurriendo lo
contrario ante una aplicacion dinamica. Esto indica que la produccién de
osteopontina y por tanto, la activacion de osteoclastos, tiene variabilidad

segun el tipo de carga aplicada.

Por tanto, podriamos resumir de la siguiente manera la mecano-
transduccién 6sea: Al aplicar una carga en el hueso, se produce una
deformacioén de la matriz extracelular, que, a través de la variacién del flujo
del fluido canalicular activa los osteocitos, que, al ser las células sensoras,
producen mensajeros quimicos, como la PGE2, RANKL y osteopontina
que producen a su vez una respuesta metabdlica de osteoblastos y

osteoclastos.

El tipo de respuesta metabdlica, es decir, su caracter catabdlico o
anabolico, dependera del umbral de deformacion que provoque en el
hueso. La deformacion se expresa en unidades “Strain” y se escribe con la

letra griega “pe’.

En 1987, Frost propuso un criterio para la remodelacion del hueso sobre la
base de magnitud de la tension interna. En resumen, el hueso es capaz de
soportar una determinada deformacion, a partir de la cual se produciran

microfracturas (124).

Mas tarde, Wiskott, basandose en el mecanostato de Frost, establecié 5
categorias de remodelacion, una mas que las indicadas por Frost y con

diferentes rangos de deformacion (134).

1. Desuso (mayor reabsorcion Osea): Se produce para unas cargas

que provocan deformaciones menores a 100 pe. El indice r (el
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indice de ganancia 6sea) es negativo, por un mayor predominio de

la reabsorcion en los ciclos de remodelado.

2. Carga fisiologica normal (homeostasis 6sea): En el rango 100-1.500

Me. La fraccion r es cero.

3. Sobrecarga media (mayor aposicién ésea): En el rango 1.500-4.000

Me. El r es positivo.

4. Sobrecarga patolégica (Dafio 6seo irreversible): Por encima de
4.000 pe (0,4% de deformacion). Aparecen fendmenos de movilidad

y grietas por fatiga.

5. Fractura: La resistencia a la flexion del hueso es aproximadamente
de 120 MPa, lo que se corresponde a una deformacién de 20.000 ue

(2% de deformacion).

3.4.1. Transferencia de tension sobre el sistema proétesis-implante-hueso.

3.4.1.1 Factores asociados al comportamiento biomecanico del sistema

protesis-implante-hueso.

Como se ha explicado con anterioridad, la aplicacion de una carga oclusal
generara un estrés que sera transferido de la prétesis al implante y de éste
al hueso periimplantario. Esta transferencia de tensiéon puede resultar
critica para el éxito o fracaso de la rehabilitacion implantosoportada. Es
fundamental prevenir una carga indeseable, tanto en magnitud como en
duracién y direccion, que supere la capacidad de resistencia a la fatiga del
hueso o el implante, pero incluso que estuviera también por debajo del

umbral de carga fisiolégica normal y por tanto cayera en desuso (135).

Si comparamos el estrés transferido al terreno de soporte de una protesis
sobre dientes o0 sobre implantes, encontramos diferencias muy
significativas, debido fundamentalmente a la presencia de un ligamento

periodontal en los dientes que esta ausente en los implantes, ya que estos
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se osteointegran. Un diente tiene cierta resiliencia, gracias al ligamento
periodontal, que permite micromovimientos ante la aplicaciéon de cargas
oclusales. Un micromovimiento es aquel que se encuentra entre 0.1 y
0.5mm, mientras que un macromovimiento es aquel superior a 0.5mm y un
micronmovimiento esta por debajo de O0.1mm. Clinicamente el
macromovimiento es perceptible, el micromovimiento no es facilmente
observable y el micronmovimiento es imperceptible para el ojo humano
(77).

Los implantes osteointegrados, a diferencia de los dientes, no presentan
micromovimientos, sino que muestran micronmovimientos, que son
debidos principalmente a la deformacion del hueso que los rodea ante la
aplicacién de carga funcional, que se produce en base a su modulo de
elasticidad. Por este motivo, la distribucion de la tension transferida de un
implante al hueso no es para nada comparable a la de un diente, ya que
un diente, al tener micromovimientos y ligamento periodontal, tiende a
disipar tension sobre €l y a localizar su centro de rotacion en el ultimo
tercio de su raiz (77), mientras que un implante tiende a distribuir la

tension en la zona del reborde 6seo crestal.

Las prétesis que soporten los implantes, como primer punto de aplicacion
de la carga tienen vital importancia en la transferencia de dicha tension al
implante y posteriormente al hueso de soporte. Hoy en dia se utilizan
diferentes materiales restauradores con distintas caracteristicas elasticas y
por tanto distinto comportamiento biomecanico. En este sentido
encontramos controversia en la literatura actual; tradicionalmente se aval6
el empleo de materiales de bajo modulo de elasticidad porque se
consideraba que reducian las fuerzas de impacto a la mitad (136) y que la
ceramica, con mayor modulo de elasticidad, transmitia significativamente
mayores fuerzas que las resinas (137). Sin embargo el propio Skalak (135)
postulaba que una prétesis rigida distribuiria la tension a los implantes con

mayor efectividad ya que, al absorber la protesis parte de esa tension, por
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ser un material rigido, permitiria que la carga transferida a cada implante
fuera menor que la carga total aplicada a la prétesis. Ensayos mediante
estudios de elementos finitos (138, 139) parecen avalar la teoria de
Skalak, obteniendo resultados de mayor tensidén transferida al hueso
periimplantario para protesis de bajos moédulos de elasticidad (resinas
acrilicas o composites) en comparacion con otros de mayor maddulo
(ceramica feldespatica). Mas alla del material de fabricacion, existen otros
factores protésicos asociados a la transferencia de tension que se
produzca en el soporte, entre los que destacan la ferulizacién, el tipo de
retencién (atornillada o cementada), la presencia de voladizos protésicos o

la oclusion rehabilitada, entre otros.

Siguiendo la direccién de la transferencia de tensioén, el siguiente elemento
clave después de la protesis es el implante. Se pueden considerar una
serie de factores dependientes del implante, asociados a la respuesta

biomecanica:

1 - Microdisefio: Las caracteristicas microscépicas de la superficie del
implante juegan su papel en la cargas transmitidas; un implante con
superficie rugosa porosa transmite mejor las fuerzas que un implante de
superficie lisa; esto se cumple siempre y cuando esta superficie rugosa
permita la aposicion intima de hueso dentro de esas rugosidades, puesto
que esto como minimo supondria una disminucion de la tensién por una

aumento de la superficie donde se aplica la fuerza (135).

2 - Macrodisefio: La rosca del implante tiene la capacidad de transformar
el tipo de fuerza transmitida de inicialmente transversal a carga
compresiva o de traccién, gracias a la compresion en las facetas
inclinadas de la rosca del tornillo (140). La mayor parte de los estudios de
elementos finitos muestran que la transferencia de tensidn se produce
alrededor de las primeras roscas del implante. Por ese motivo, algunos

autores sostienen que el diseiio mas eficiente de rosca es el cuadrado o
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en contrafuerte, pero no en V, puesto que en este tipo el area de contacto

de su extremo es menor y por tanto la tension tiende a ser mayor (141).

3 - Longitud y diametro del implante: La mayor parte de los estudios
concluyen que el diametro es mas relevante que la longitud en la gestion
de la transferencia de tension (142). Diversos estudios experimentales
sostienen que se logran tasas de éxito similares entre implantes cortos y
estandar (143, 144, 145), siempre que la densidad ésea sea adecuada, la
orientacién de la fuerza y la distribuciéon de la carga sea favorable y la
parafuncion controlada (146, 147, 148, 149).

5 - Numero y posicién de los implantes: El estrés global sobre todo el
sistema puede reducirse aumentando el area sobre el que esta aplicada la
fuerza y esto puede conseguirse aumentando el numero de implantes de
soporte de la protesis (150, 151). Ademas, al aumentar el numero de
implantes de soporte se disminuye el numero de ponticos necesario, lo
cual otorga una ventaja mecanica puesto que la deflexion de la estructura
protésica aumenta conforme aumentan los ponticos, siendo la deflexién el
cubo de la longitud del poéntico (64). Finalmente, algunos autores
sostienen que existen una serie de posiciones clave de situacion de los
implantes, en base a arbotantes 0seos y zonas claves de distribucidn de

carga, aunque estas indicaciones tienen un bajo nivel de evidencia (4).

6 - Propiedades mecanicas de los materiales de fabricacion de los
implantes: En cuanto a las propiedades elasticas del sistema implante-
hueso, el titanio es mucho mas rigido que el hueso. Aunque depende de la
aleacién de fabricacion del implante, el titanio presenta un modulo de
Young aproximado de 110 GPa, mientras que el médulo de elasticidad del
hueso periimplantario ronda los 15GPa en cortical y 1GPa en hueso
esponjoso (152). En este sentido, dentro del sistema el componente con
menor modulo de elasticidad y por tanto mas deformable es el hueso y por

tanto, ante la aparicion de una sobrecarga sobre el sistema, existe el



ANALISIS BIOMECANICO DE LA INFLUENCIA DEL MATERIAL DE FABRICACION DE LOS

76 IMPLANTES DENTALES EN LA TRANSFERENCIA DE CARGA AL TERRENO DE SOPORTE

riesgo de que el hueso periimplantario sufra deformaciones excesivas con
riesgo de fracaso de la osteointegracion del implante (134). A
consecuencia de este postulado surge la motivacion de esta tesis doctoral,
;puede el uso de materiales de fabricacién de implantes, con diferentes
propiedades mecanicas, influir en la transferencia de tension y en la
deformacién consecuente del hueso periimplantario?, ¢;qué material de
fabricacion de implantes posee el mejor comportamiento biomecanico, un
material con alto moédulo de elasticidad u otro con propiedades elasticas
similares al hueso de soporte?. Son preguntas que actualmente no tienen

respuesta en la literatura cientifica.
3.4.1.2. Pérdida 6sea marginal periimplantaria.

Las enfermedades periimplantarias pueden clasificarse en mucositis y
periimplantitis. La mucositis periimplantaria es un término utilizado para
describir reacciones inflamatorias reversibles en la mucosa adyacente al
implante. La periimplantitis por su parte se ha descrito como una
inflamacion de la mucosa que rodea los implantes, asociada a una

destruccion y pérdida progresiva del hueso periimplantario (153).

El meta-analisis de Jung et al. del 2012 (69), que analiza los resultados de
46 estudios clinicos, nos muestra una tasa de pérdida 6sea periimplantaria
mayor a 2mm., afectando al 5.2% de los implantes estudiados, a los 5
afos de seguimiento. Estos resultados concuerdan con los datos
obtenidos por otro meta-analisis menos reciente, de objetivo similar y
analizando la misma variable de pérdida de soporte éseo (154), que

obtuvo una tasa del 6.3%

Existe controversia en cuanto a la etiopatogenia de esta pérdida Osea

marginal periimplantaria.

Tradicionalmente se le ha considerado una etiologia infecciosa bacteriana,

similar a la que se le supone a la enfermedad periodontal. En este sentido
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parece existir moderada evidencia del papel de ciertas bacterias
periodontopatégenas como la Porphyromonas gingivalis, Treponema
denticola y Tannerella forsythia y leve evidencia de otras como la
Prevotella intermedia y el Campylobacter rectus en la etiologia infecciosa

de la periimplantitis. (155)

En la actualidad existen otras corrientes que abogan por la etiologia
inflamatoria primaria de la enfermedad periodontal por encima de la

exclusiva etiologia infecciosa bacteriana.

En este sentido Hajishengallis y Lamont (156, 157, 158) defienden que
una inflamacion incontrolada en el area periodontal o periimplantaria
puede ocasionar una transicion de los complejos microbianos de una
situacion comensal a patogénica. La comunicacion entre las especies
bacterianas conducen a una sinergia entre organismos metabdlicamente
compatibles que adquieren una especializacion funcional. Defienden que,
patégenos clave, como la Porphiromonas gingivalis, aun en baja
abundancia, provocan una subversiéon del sistema inmunitario inespecifico
del huésped provocando una inflamacién mantenida, evadiendo Ia
fagocitosis y suprimiendo la capacidad bactericida del mismo, tanto a nivel
celular como del complemento, dando como resultado una disbiosis

bacteriana que aumenta la virulencia de todo el complejo bacteriano.

Por tanto, actualmente se esta discutiendo la etiologia bacteriana de los
periodontopatdégenos clasicos, dando mayor importancia a la reaccion
inflamatoria, que es la que conduce, mediante la activaciéon de patogenos
clave, a esa disbiosis de la microbiota bacteriana que produce a su vez la
destruccion tisular del huésped. Algunos autores empiezan a tomar en
consideracion esta teoria en la raiz de la pérdida de hueso marginal
periimplantaria. Ademas la literatura recoge una serie de factores que

pueden influir en su progresion y severidad:

Factores propios del paciente, tanto locales como sistémicos:
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- Factores locales del paciente:

Enfermedad periodontal previa: existe cierta evidencia de un mayor riesgo
de sufrir mayor pérdida Osea periimplantaria en pacientes con historia de
enfermedad periodontal previa, sobre todo en pacientes parcialmente
edéntulos (159).

Tipo de mucosa periimplantaria: aunque no existan diferencias
estadisticamente significativas, parece existir menor pérdida O&sea
marginal cuando existe una banda ancha de mucosa queratinizada
periimplantaria. Sin embargo, si que existen diferencias significativas en

términos de mucositis, indice de placa y sangrado (160, 161).
- Factores sistémicos del paciente:

Habito tabaquico: parece existir una mayor pérdida 6sea periimplantaria
(0.164mm al afio) en pacientes fumadores de mas de 10 cigarrillos diarios

que en paciente no fumadores (162).

Polimorfismos genéticos: Aunque existe poca evidencia al respecto,
parece existir cierto papel potencial de polimorfismos de la interleukina 1,
particularmente IL-1A(-889) y IL-1B(+3954) en aumento de |la

susceptibilidad a padecer pérdida 6sea periimplantaria (163, 164).

Diabetes: parece existir un mayor riesgo de pérdida 6sea marginal en
pacientes diabéticos con rehabilitaciones implantosoportadas que en
pacientes no diabéticos. Aun asi, no existen diferencias entre ambos

grupos en cuanto a tasas de fracaso de los implantes (165, 166).
Factores propios del implante:

Existen en la literatura numerosos meta-analisis y revisiones sistematicas
que comparan distintos tipos de implantes, tanto en disefio macroscopico

como de superficie, y no parecen existir diferencias estadisticamente
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significativas en cuanto a la pérdida ésea periimplantaria entre grupos;
siempre y cuando se realice una insercion de los implantes manteniendo
una correcta posicion tridimensional y respetando los limites biologicos

que eviten dicha reabsorcion ésea (167, 168, 169).
Factores propios de la prétesis:

Protesis unitaria o ferulizada: No existen diferencias clinicas en cuanto a la
pérdida 6sea marginal en implantes unitarios o ferulizados entre si (11,
170). Aun asi existen varios ensayos in vitro que demuestran una menor
transferencia de tension al hueso periimplantario en implantes ferulizados
en comparacion a los rehabilitados de manera unitaria, y por tanto un

menor riesgo de pérdida ésea marginal periimplantaria (116).

Retencion protésica: Parece no existir diferencias significativas en cuanto
a pérdida 6ésea marginal comparando sistemas de retencidn protésica
cementada y atornillada en implantes dentales de conexién interna. Sin
embargo, cuando la conexion es externa parece existir una mayor pérdida
0sea marginal cuando se utiliza una retencion protésica cementada (10,
171).

Utilizacion del cambio de plataforma entre el pilar y el implante: la
rehabilitacion de los implantes con pilares protésicos con plataforma mas
estrecha que la del propio implante, lo que se conoce como concepto
“‘cambio de plataforma”, parece contribuir de manera significativa en el
mantenimiento de los niveles 6seos periimplantarios, obteniendo menores
tasas de pérdida 6sea marginal que en aquellos casos rehabilitados con
un cuello pulido supradseo o un hexagono externo (172, 173). En este
sentido, se han publicado trabajos recientes que avalan la influencia de la
altura del aditamento protésico con cambio de plataforma en la tasa de
pérdida &ésea marginal periimplantaria; parece ser que el uso de
aditamentos mayores de 2mm de altura gingival reduce la pérdida 6sea en

comparacion con aditamentos menores de 2mm, con un seguimiento de
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18 meses tras la rehabilitacion protésica (174).

Momento de la colocacién de la proétesis: Un implante puede ser
rehabilitado en varios momentos desde la insercion del mismo. Carga
inmediata se define como la restauracion del implante en oclusién con el
antagonista durante la primera semana tras la insercion del implante,
carga temprana entre la segunda y octava semana, y carga convencional
mas alla de la octava semana tras la colocacién del implante (175). Se han
comparado varios momentos de colocacién de la protesis en cuanto a la
pérdida 6sea marginal crestal, sin encontrarse diferencias significativas

entre los protocolos de carga de los implantes (176).
Factores de la técnica quirurgica:

Implantes postexodoncia: la colocacién de un implante en un alveolo de
manera inmediata tras la exodoncia parece no contribuir a una diferente
pérdida 6sea marginal ya que no existen diferencias significativas en
comparacion con un implante colocado en una localizacion ya cicatrizada
(177). Aun asi la evidencia de esta afirmacion es menor a otros factores

estudiados dada la gran heterogeneidad de ensayos clinicos evaluados.

Cirugia sin colgajo: Aunque estd mas que demostrado que el
levantamiento de un colgajo mucoperidstico supone cierta reabsorcion
O0sea, en términos de pérdida ésea periimplantaria en un periodo de
observacion de 6 meses no se encuentran diferencias estadisticamente
significativas entre cirugia de implantes sin colgajo y con despegamiento

de colgajo mucoperidstico (178).

Cirugia de implantes en una o dos fases: Tras la colocacién de los
implantes estos pueden quedar sumergidos por la mucosa, lo que se
define como cirugia en dos fases ya que seria necesario una cirugia
adicional de reentrada tras el periodo de osteointegracion para la

colocacién de la prétesis, o bien dejarlos expuestos al medio oral mediante



ANTECEDENTES Y ESTADO ACTUAL DEL TEMA 81

la colocacion de un aditamento transmucoso, que evitaria esta segunda
cirugia de acceso. Parece no existir diferencias entre ambas modalidades
en términos de pérdida dsea periimplantaria en periodos de evaluaciéon de
2 a 6 meses (179).

Existen otros factores que parecen influir en la pérdida 6sea marginal pero
carecen en la actualidad de una alta evidencia que los sustente. En este
sentido, podemos contemplar la influencia de la sobrecarga oclusal en la
pérdida marginal periimplantaria pero debido a la dificultad de realizar
ensayos clinicos evaluando esta variable so6lo disponemos en la actualidad
de ensayos in vitro y estudios en modelo animal que contrasten esta
influencia (180, 181, 182, 183, 184). Para poder evaluar la influencia que
podria tener la sobrecarga oclusal en el hueso periimplantario es
necesario entender el comportamiento biomecanico del sistema proétesis-

implante-hueso.

3.4.1.3 Pérdida de hueso marginal periimplantario como resultado de la

Sobrecarga oclusal.

Se considera que las cargas no axiales son menos favorables respecto a
la conservacion del hueso de soporte. Barbier en 1998 (185) realizé un
ensayo de elementos finitos, al que afadié un ensayo in vivo en perros,
para ver la influencia de la direccion de las cargas en la transferencia de
tension al hueso periimplantario y concluye que las zonas de hueso de
mayor remodelado coinciden con las zonas de mayor estrés equivalente y
gue los mayores niveles de remodelado encontradas ante la aplicacidon de
cargas no axiales en comparacion con las axiales, eran fundamentalmente
atribuibles al componente horizontal de las primeras. Otros ensayos de

elementos finitos mas actuales avalan estas conclusiones (186).

En cambio, para la influencia de la magnitud en la transferencia de tension
al sistema existe controversia. Un aumento de magnitud en la carga

aplicada podria definirse como trauma oclusal; hay autores (187, 188, 189)
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que postulan que el trauma oclusal no puede producir un deterioro del
tejido periodontal y por tanto, extrapolando esta conclusion a los
implantes, el trauma oclusal no guarda ninguna relacion con la pérdida
Osea periimplantaria y que ésta es debida exclusivamente a razones
biolégicas y no mecanicas. Por otro lado, otros estudios avalan la
influencia de la sobrecarga oclusal en la pérdida 6sea periimplantaria (181,
183, 190).

Isidor en 1996 (183) llevdo a cabo un estudio en monos comparando
implantes con una sobrecarga producida por una prematuridad en la
restauracion, pero con un control exhaustivo de la placa bacteriana y otros
implantes a los que se les indujo acumulo de placa mediante ligaduras.
Tras 18 meses, se procedio al procesado para analisis histologico, y los
resultados concluyeron que los implantes con acumulo de placa estaban
osteointegrados, aunque con una pérdida 6sea en forma de crater de 0.8-
4mm; de los 6 implantes con sobrecarga inducida, 2 habian perdido
completamente la oseointegracion, 2 mantenian oseointegracion apical y
los otros 2 presentaron una pérdida 6sea de 1.8-1.9 mm. Resultados
similares obtuvo Miyata en el 2000 (181) en su estudio histolégico también
en monos, con implantes a los que se les indujo una sobrecarga
aumentado la altura oclusal 100, 180 y 250 micras con un control
exhaustivo de placa bacteriana. Los resultados mostraron que la pérdida
O0sea marginal tendia a aumentar con una supraoclusion mayor de 180
micras aun sin inflamacién por placa del tejido periimplantario. Kozlovsky
en 2007 (190) en su ensayo postuld la influencia de la sobrecarga en la
pérdida 6ésea marginal como factor desencadenante y no como factor
causal, ya que los implantes libres de placa aun con sobrecarga

presentaban minimas pérdidas Oseas.

Por los principios biomecanicos comentados con anterioridad podemos
confirmar que la sobrecarga oclusal mas alla de los limites fisiologicos del

hueso puede resultar en una deformacidén que conduzca a la reabsorcion
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de hueso, mediante un proceso de remodelado. El principio del analisis de
haz complejo afirma que cuando dos materiales de muy distintos médulos
de Young se ponen en contacto y se les aplica una carga, ésta se
transmite en el primer punto en el que ambos materiales entran en
contacto. En este sentido, en el sistema hueso-implante ambos materiales
tienen muy distintos modulos de elasticidad, de ahi que varios estudios de
elementos finitos confirmen que la mayor parte de la tension que se
transfiere al hueso periimplantario se localiza en la porcion mas coronal

del hueso circundante al cuello del implante (191, 192, 116).

Hay que considerar que la activacion de un proceso de remodelado como
resultado de la carga, debe conllevar por necesidad la activacion de un
proceso inflamatorio. Si esto es asi, este proceso podria a su vez activar
un fendmeno de disbiosis, como explican los trabajos ya comentados de
Hajishengallis y Lamont de la Universidad de Pensilvania (156, 157, 158).
Por tanto, se podria postular que una carga oclusal produce una tension
que se transfiere, a través del sistema implante-protesis, al hueso
periimplantario, produciendo deformaciones del mismo, el cual sufre una
remodelacion como método adaptativo, con la participacion clave del
osteocito anteriormente descrita. Dependiendo de la carga oclusal
aplicada y de manera especial si la deformacién resultante ha generado
microfracturas Oseas, el proceso reparativo cursara con una fase
inflamatoria y por tanto con la posibilidad de activar este fenbmeno de

disbiosis bacteriana.

Es dificil encontrar estudios clinicos prospectivos controlados vy
aleatorizados que contrasten la relacion entre la sobrecarga y la pérdida
O0sea marginal, basicamente porque sus disefos, que debieran ser
similares a los descritos por Isidor y Miyata (180, 181, 182, 183, 184), no
podrian ser aceptados por un comité de ética. No obstante, existen
ensayos de evidencia menor (retrospectivos y observacionales) que

parecen acercarse a dicha hipotesis como el de Rangert de 1995 (193)
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que obtuvo mayor pérdida 6sea marginal en los implantes distales
cercanos al cantilever, que son los que en principio soportan mayor
porcentaje de cargas no axiales, en protesis implantosoportadas; o el de
Quirynen en 1992 (194) en 93 pacientes con distintos tipos de
restauraciones, que obtuvo mayor pérdida marginal en los implantes

sometidos a mayor carga oclusal.

3.5. Analisis de elementos finitos (AEF) en investigacién en

implantologia oral.

El analisis de elementos finitos, desde su enfoque matematico, fue
desarrollado en 1943 por Richard Courant. Desde el punto de vista de la
ingenieria, el analisis de elementos finitos se crea como un método de
analisis estructural de matrices de desplazamiento, el cual surge luego de
varias décadas de investigacion, principalmente en la industria
aeroespacial, como una variante apropiada para ordenadores. En estas
aplicaciones, el objeto o sistema se representa por un modelo
geométricamente similar, que consta de multiples regiones discretas
simplificadas y conectadas. Se aplican a cada elemento las ecuaciones de
equilibro, las condiciones de contorno y las relaciones constitutivas, para
construir un sistema de varias ecuaciones. El sistema de ecuaciones se
resuelve para los valores desconocidos usando técnicas de algebra lineal
o0 esquemas no lineales, dependiendo del problema (195). Comunmente
se usan los elementos finitos para determinar los esfuerzos y los
desplazamientos en sistemas mecanicos. Es ademas usado de manera
rutinaria en el analisis de muchos otros tipos de problemas, entre ellos la

transferencia de calor, la dinamica de fluidos, y el electromagnetismo.

Un modelo de elementos finitos se construye en sintesis partiendo de un

objeto sdlido, el cual se divide en cierto numero de elementos discretos,
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que estan conectados por nodos. A cada elemento se le asigna las
propiedades del material adecuadas, que se correspondan con las
propiedades de la estructura a ser modelada. Las condiciones de contorno
se aplican al modelo para simular interacciones con su entorno (196).
Siempre hay que tener en consideracidn que estos estudios son
extremadamente sensibles a los parametros que se asuman durante la
creacion del modelo, como las condiciones de carga, las condiciones de

las fronteras entre tejidos y las propiedades de los materiales (197).

En el campo que nos atafie, el analisis de elementos finitos ha sido
utilizado para predecir el comportamiento biomecanico de diferentes
disefios de implantes dentales, tipo de rehabilitacién, materiales, etc...
Estos estudios permiten una aproximacion a la teoria basica, de manera
que el odontdlogo estara en mejores condiciones para interpretar estos

resultados y extrapolarlos a las diferentes situaciones clinicas (152).

En 1977, Weinstein (198) fue el primero en utilizar el analisis de elementos
finitos en implantologia oral, siendo mas tarde rapidamente aplicado en
numerosos aspectos de este campo. A continuacion, por ejemplo,
Atmaram y Mohammed (199) analizaron parametros y geometria del
implante, variaciones de longitud y la posibilidad de incorporar un
pseudoligamento periodontal. Borhers y Reichart (200) realizaron un AEF
en tres dimensiones para un implante en diferentes etapas del desarrollo
de la interfase 6sea. Cook (201) los aplicé en implantes porosos con forma
de raiz y Meroueh (202) para implantes cilindricos. Por su parte, Williams
(203) sobre protesis implantosoportadas con cantilevers. Akpinar (204)

simul6 la combinacion de un diente natural con un implante usando AEF.

En definitiva, en las pasadas tres décadas, el AEF se ha convertido en una
herramienta util para predecir el efecto de la tension en el implante y su
hueso circundante. Estos analisis basan su interés en considerar que las

cargas masticatorias verticales y transversales inducen fuerzas axiales y
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movimientos de rotacién y por tanto resultan en gradientes de tension,
tanto en el implante como en el hueso, de manera que la llave del éxito o
el fracaso del implante dental es la manera en la que la tension se
transfiere al hueso periimplantario. Este tipo de estudios son capaces de
describir este patron de transferencia de tensidon del implante al hueso, en
funcion de las caracteristicas modeladas, como son: el tipo de carga, la
interfase hueso-implante, el tipo de proétesis y la calidad y cantidad del
hueso circundante (206). Ademas, el AEF permite al investigador evaluar
tanto resultados cuantitativos de la tension transferida al sistema protesis-
implante-hueso como valores cualitativos con un diagrama de distribucion
de dicha tension en el sistema. De esta manera, el AEF permite realizar
una valoracion global del comportamiento mecanico de todos los
elementos mecanizados y sometidos a una carga controlada (206, 196).
En la FIGURA 4 se muestra un ejemplo de modelo de AEF empleado en
implantologia oral (205).

Aunque los mecanismos precisos siguen sin estar entendidos
completamente, esta claro que existe una respuesta adaptativa de
remodelacion del hueso periimplantario ante la aplicacion de carga. Como
se ha defendido anteriormente, las caracteristicas del implante que
puedan estar relacionadas con transferencias de carga excesivas o
demasiado reducidas pueden contribuir a la reabsorcion patoloégica o la
atrofia del hueso. La dificultad principal en simular el comportamiento
mecanico de los implantes dentales es modelar los tejidos 6seos humanos
y su respuesta ante la aplicacion de cargas mecanicas. La complejidad de
la caracterizacion mecanica del hueso y su interaccién con el implante ha
forzado a los investigadores a realizar simplificaciones y asunciones para
modelizar y solventar el proceso. Algunas de estas simplificaciones
pueden influir significativamente en la exactitud de los resultados del AEF.
Algunos de ellos son: la detallada geometria del hueso y el implante a

modelar, las propiedades de los materiales, las condiciones de contorno y
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la interfase entre el hueso y el implante.

FIGURA 4. Ejemplo de modelo de AEF (205).

El primer paso en el modelaje de un AEF es representar la geometria de
interés en el ordenador. En algunos estudios de AEF, en dos o tres
dimensiones, el hueso se modela con una configuracion rectangular
simplificada con el implante (207, 208). Otros AEF en tres dimensiones
modelaron la mandibula como un arco completo de seccion rectangular
(209, 2010). Mas recientemente, con el desarrollo de las técnicas de
imagen digital, estan disponibles métodos mas eficientes para el desarrollo
de modelos anatdmicos mas exactos. Esto incluye la aplicaciéon de
softwares especializados para la transformacién directa de datos de
imagen de una tomografia computarizada en 2D o 3D en mallas de AEF.

También es posible la inclusidn automatica de algunas propiedades, como
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la densidad 6sea (211, 212). Esto permite un modelaje mas preciso de la
geometria del sistema hueso implante. En un futuro cercano, la creacion
de modelos individualizados a cada paciente mediante avanzadas

técnicas digitales seran posibles.

El siguiente paso es otorgar a cada uno de los materiales modelizados
una serie de propiedades mecanicas. Las propiedades de los materiales
influyen enormemente en la distribucion de la tension y deformacion en
una estructura. Estas propiedades pueden modelarse en un AEF como
isotrépicas, transversalmente isotrépicas, ortotropicas y anisotrépicas. En
un material isotrépico, las propiedades son las mismas en todas
direcciones y por tanto solo hay dos constantes independientes del
material. Un material anisotrépico tiene propiedades diferentes cuando se
le mide en diferentes direcciones. En la mayoria de los estudios de AEF
revisados, los materiales se asumen como homogéneos, lineales e
isotropicos, con un comportamiento elastico caracterizado por soélo dos
constantes que son el médulo de Young y el coeficiente de Poisson. En
estudios de AEF recientes ignoran la red del hueso trabecular
simplemente porque su patron es imposible de determinar. Por tanto, se
asume que el hueso trabecular tiene un patron solido entre las corticales
O0seas. Ambos tipos de hueso suelen simplificarse como lineales,

homogéneos e isotropicos (206, 196).

Tras realizar el modelaje y otorgar las propiedades de cada material, se
postulan las condiciones de contorno del modelo. La mayoria de los
estudios de AEF modelan la mandibula con condiciones de contorno fijas.
Otros, como Castafno (213) desarrollaron un modelo mandibular mas
realista de AEF en tres dimensiones gracias a los datos de imagen de una
tomografia computarizada escaneada. Después simularon las funciones
de los musculos de la masticacion y los movimientos funcionales de la
articulacién temporomandibular. Se concluy6 que este tipo condiciones de

contorno podrian ser modeladas, aumentando la exactitud y el mimetismo
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con la situacion clinica real. Aun asi existen estudios (214) que concluyen
que en un modelo mandibular de AEF en tres dimensiones, modelar la
mandibula exclusivamente 4mm a mesial y distal desde el implante no

supone cambios significativos en los resultados y la exactitud del AEF.

En cuanto a la interfase hueso-implante, los modelos de AEF normalmente
asumen un estado 6ptimo de osteointegracion del implante, es decir que el
hueso cortical y trabecular esta perfectamente unido al implante, aunque
esto no exista de forma exacta en una situacién clinica real. Por tanto, el
contacto imperfecto y su efecto en la transferencia de carga del implante al

hueso circundante necesitaria ser modelado mas cuidadosamente.

En resumen, el AEF es un método util y comunmente utilizado en la
prediccion del comportamiento biomecanico del sistema proétesis-implante-
hueso, aunque es preciso tener en cuenta las asunciones vy
simplificaciones que se asuman en su disefo, tanto en lo que respecta a
la geometria modelada, como a las propiedades de los materiales o las
condiciones de contorno y a la interfase hueso-implante, en la

interpretacion de sus resultados.






4. HIPOTESIS Y OBJETIVOS
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4.1. Hipoétesis

Del analisis y valoracion critica del estado actual del tema, surge la

siguiente hipotesis de trabajo inicial o de partida:

“Un implante dental fabricado en un material con relativo bajo
modulo de elasticidad, mas similar al hueso que lo soporta, tendera a
transferir menos tensién y a producir menos deformacion del hueso
periimplantario en comparacion con aleaciones con mayor médulo

de elasticidad”

Formulada la hipdtesis inicial como una afirmacion o pregunta dirigida a
todo el marco del estudio, es indudable que dada su generalidad surgiran
mas interrogantes, mas construcciones tedricas que nos obligaran a
generar sucesivas hipotesis. Por ello, con una visidon pragmatica,
reduccionista y explicativa, preferimos hablar de objetivos en vez de
hipdtesis, sin que por ello nos olvidemos de lo que significan y

representan.

4.2. Objetivo General

El objetivo general de esta tesis doctoral sera estudiar las diferencias de
tension transferida, en valores de distribucion y magnitud, y la de la
deformacidén existente, tanto en el implante como en el hueso
periimplantario de soporte, que se producen en funcion de la rigidez y el

comportamiento elastico del material de fabricacion del implante dental.

4.3. Objetivos Especificos

Entendidos como los peldafos iniciales a escalar en la busqueda del

objetivo general, los objetivos especificos son:
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Determinar la tension en megapascales (MPa) transferida a cuatro
tipos de implantes, con diferentes propiedades elasticas, sometidos

a estudio, bajo a una simulacion de carga funcional.

Establecer la tension en megapascales (MPa) transferida al hueso
periimplantario de soporte alrededor de los cuatro tipos de

implantes, bajo la misma simulacion de carga funcional.

Cuantificar la deformacidén en micras (um) que se obtiene en los 4

tipos de implantes, bajo las mismas condiciones de carga.

Valorar la deformacion en micras (um) que se obtiene en el hueso
periimplantario de soporte alrededor de los 4 tipos de implantes,

bajo la misma simulacién de carga funcional.

Describir las caracteristicas de la distribucion de la tension
transferida en las cuatro tipologias de implante a estudio y su hueso

de soporte correspondiente.

Comparar los valores de magnitud de la tension, distribucion de la
tension y deformacién del implante y el hueso de soporte, en los

cuatro modelos a estudio.

Establecer las propiedades elasticas, mddulo de Young y coeficiente
de Poisson de la aleacién binaria Ti-15Zr, empleada en la

fabricacion de implantes dentales.
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Para dar respuesta a las hipoétesis y los objetivos planteados, disefiamos
un plan de investigacion, tipo estudio experimental “in vitro”, mediante

una técnica de modelizacion y analisis de elementos finitos.






5. MATERIAL Y METODOLOGIA
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5.1. Espécimen, Modelo de trabajo

El modelo de trabajo escogido como referencia para la modelizacion es un
tramo mandibular posterior edéntulo de la zona premolar, sobre el que se
inserta un implante unitario roscado, con una rehabilitacion mediante
corona unitaria metalceramica cementada sobre pilar de titanio (FIGURA

5). Las caracteristicas de cada componente se relatan a continuacion.

FIGURA 5. Modelo de trabajo.

5.1.1 Hueso

Se crea una seccion de hueso mandibular posterior tipo A-2 segun la
clasificacion de Lekholm y Zarb (215), con capa de hueso compacto
rodeando un nucleo de hueso trabecular denso, ya que segun la literatura

es el mas comun de encontrar en un tramo premolar mandibular (216).
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Las dimensiones escogidas de la seccion ésea fueron de 23mm de alto y
12mm de ancho con 1mm de espesor de hueso cortical rodeando todo el

espesor de la seccion y circunscrito por éste, el resto del hueso trabecular.

5.1.2 Implante

Para el disefio macroscoépico del implante dental se toma como referencia
un implante roscado macizo de conexion interna, tipo Straumann
Standard® (Straumann Standard, Institute Straumann AG, Basel,
Switzerland) con la siguiente geometria: 4.1mm de diametro del cuerpo del
implante y 4.8mm de diametro de plataforma, 10mm de longitud de
implante y 2.8mm de cuello pulido en la zona coronal del implante a partir
de la plataforma del mismo (FIGURA 6).

FIGURA 6. Modelo de implate.
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5.1.3 Pilar

Se modelizé un pilar de cementado de 5.5mm de altura y 4.8mm de
diametro, construidos en titanio, de la marca Straumann® (Straumann
Standard, Institute Straumann AG, Basel, Switzerland). Este pilar esta
disefado para ser mecanizado al implante, una vez osteointegrado,
mediante atornillado. Para nuestro estudio se consider6 que esta union es
completa y efectiva, sin tomar en consideracion la precarga del tornillo, ni

otras tensiones estaticas inherentes a un sistema atornillado (FIGURA 7).

FIGURA 7. Modelo de pilar con tornillo de fijacion.

5.1.4 Corona metalceramica

Se modelizé una corona metalceramica usando una aleacion de cromo-
cobalto y un recubrimiento de ceramica feldespatica. La corona era de
8mm de altura, 10.6mm de anchura y 3mm de espesor, de los cuales 1mm
era de la aleacion de cromo-cobalto y de 1 a 2mm de recubrimiento de
porcelana. La corona se cementa al pilar de cementado de titanio.

(FIGURA 8). La union entre la estructura metalica y el recubrimiento
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feldespatico, se explica por atrapamiento mecanico, fuerzas compresivas,
fuerzas de van der Waals y unién quimica (64) y en cualquier caso esa
unidn es intima, firme y efectiva, lo cual también asumimos en el

modelado.

FIGURA 8. Implante rehabilitado con la corona modelizada.

5.2. Modelizacion de los componentes

La modelizacion de todos los componentes, tanto del implante, pilar,
tornillo, corona y hueso circundante, se realiz6 mediante un software de
disefio digital por ordenador (Pro/Engineer Wildfire; Parametric

Technology Corp, Needham, Mass).

Como ya se ha comentado y para simplificar el modelo, se asumidé que
todos los materiales eran homogéneos, isotropicos y con elasticidad lineal.
Ademas, conforme lo que postulan diversos estudios (217, 218, 197),

todas las interfases entre los componentes se consideraron continuas,
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unidas de manera intima, sin solucion de continuidad entre ellas, incluida
la unidn entre el pilar y la corona donde se obvié el medio cementante

considerando un ajuste pasivo exacto y una unién efectiva entre ambos.

Asi mismo, basandonos en consideraciones de estudios precedentes, se
asumioé que los implantes quedan perfectamente osteointegrados en el
hueso (219, 220, 221, 222), considerando la osteointegracion como la
conexion directa estructural y funcional entre el hueso vivo, ordenado y la

superficie de un implante sometido a carga funcional (17).

FIGURA 9. Visualizacion individual de las zonas de contacto del modelo.
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Las zonas de contacto entre todos los elementos modelizados se muestra
en la FIGURA 9.

A todos los componentes modelizados se les otorgan unas caracteristicas
elasticas, de médulo de Young y coeficiente de Poisson, obtenidas de la

literatura disponible revisada y se muestran en la TABLA 2.

* Tipificado y evaluacion de las propiedades elasticas de la aleacion Ti-

15Zr de implantes dentales.

En este punto, se tuvo que realizar un ensayo intermedio para poder
determinar las propiedades elasticas (médulo de Young y coeficiente de
Poisson) de la aleacién binaria Ti-15Zr, ya que no se encuentran
recogidas en la literatura actual. Para este fin se empledé un método no
destructivo basado en ultrasonidos (FIGURA 10).

PANTALLA
DE LECTURA
0OSCILOSCOPIO

’ATRON DE

LEFERENCIA

FIGURA 10. Método de ultrasonidos para tipificado de propiedades

elasticas de aleacion metalica.
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En este ensayo se utilizaron implantes Straumann Roxolid SLA®
(Straumann Standard, Institute Straumann AG, Basel, Switzerland) de
4.8mm de diametro y 14mm de longitud. En primer lugar se cortaron
dichos implantes hasta conseguir muestras cilindricas de paredes

paralelas, de 6mm de longitud.

Como segundo paso se determind la densidad de las muestras mediante
meétodos hidrostaticos; las muestras fueron pesadas cinco veces cada una
para determinar su masa (m) y después sumergidas en agua destilada

para determinar su masa sumergida (Mgyp).

Posteriormente se generaron pulsos ultrasonicos longitudinal y
transversalmente a la muestra, con una frecuencia caracteristica de 5
megahercios. Tras esto, mediante un osciloscopio, se calcul6 la velocidad

de las ondas transversales y longitudinales.

Con los datos obtenidos, se calcularon el médulo de elasticidad y el

coeficiente de Poisson mediante las siguientes formulas:

1 1
v = - ="
2 1— (Ctrans)2
Clong

E=2p-(1+v)Cians

Donde: Cyans €s la velocidad de las ondas transversales, Ciong €5 la
velocidad de las ondas longitudinales, v es el coeficiente de Poisson, E es
el médulo de Young y p es la masa de la muestra.

Los resultados que se obtuvieron fueron un modulo de Young entre

102.7GPa y 104.7GPa y un coeficiente de Poisson de 0.33 para la

aleacion Ti-15Zr. Estos datos fueron empleados en el AEF posterior.

En la TABLA 2 quedan registrados todos los datos de las propiedades

elasticas, médulo de elasticidad y coeficiente de Poisson, de los
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materiales modelizados.

Material Componente Médulo de Coeficiepte
Young (GPa) | de Possion
Hueso Cortical 15 0.30
Hueso Esponjoso 1 0.25
Y-TZP Implante 210 0.31
Aleacion Ti-6Al-4V Pilar y tornillo 107.2 0.30
Implante 110 0.35
Aleacién Ti-15Zr Implante 104 0.33
Aleacién Ti-Nb-Zr Implante 71 0.32
Aleacién Cr-Co Estructura Corona 218 0.33
Ceramica Feldespatica | Recubrimiento Corona 65 0.25

TABLA 2. Propiedades elasticas de los materiales modelizados

5.3. Datos Computados

Para computar los datos se empled una estacion de trabajo HP xw8400,

microprocesador Intel®Xeon® Dual Core 5100 Sequence a 2,6 GHz, 16
GB de memoria RAM, disco duro de 2 unidades de 250 GB SATA, 2,5 TB

(7200 rpm ).

Respecto a la densidad de mallado, el modelo se completé con un total
de 45.517 Nodos y 33.268 Elementos, como se observa en la FIGURA 11

divididos por componentes en la TABLA 3.

Componente Nodos | Elementos
Hueso Cortical 1905 0876
Hueso Trabecular | 4473 2676
Implante 16303 9916
Pilar 8410 4429
Tornillo 11220 6363
Corona 3206 1737

TABLA 3. Nodos y elementos por cada componente modelizado
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FIGURA 11. Densidad de mallado del modelo utilizado

5.4. Ensayos y procedimientos

El sistema de fuerzas masticatorias que actuan en el arco dental es muy
complejo de manera que se requiere una representacion simplificada del
mismo. Por ese motivo se emplearon cargas estaticas en nuestro estudio
Yy, a su vez, como el sistema de fuerzas oclusales es no coplanar y no
concurrente, solo puede ser reducido a un sistema de parejas de fuerzas

equivalente, en un punto determinado (85).

Teniendo en cuenta estas consideraciones, nos hemos basado en el
trabajo de Watanabe, para la eleccion de la distribucidn, direccion y
magnitud de la carga a emplear en los ensayos. Este autor realiz6 una
medicion de la fuerza masticatoria mediante el uso de un sistema de
laminas sensibles a la presion, sobre un grupo de adultos con denticion
sana, llegando a obtener un valor de 1024N, con una desviacion estandar
de 410.
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FIGURA 12. Condiciones de carga aplicada al modelo

Hay estudios que sostienen que el principal componente de las fuerzas
masticatorias es vertical al plano de oclusion, especialmente en sectores
posteriores (88) y sin embargo parece también existir consenso en que el
componente horizontal de las fuerzas es el que produce mas tension y
fuerzas de cizalla en el terreno de soporte (216). Para corroborar este
hecho, hemos considerado necesario la aplicacién en nuestro ensayo de
fuerzas inclinadas, conforme a la literatura consultada, con una angulacién

respecto al eje axial del implante de 6 grados.

Por esto, en nuestro ensayo de AEF las condiciones de carga aplicada
fueron de una fuerza unica de 150N sobre la fosa central de la corona
modelizada, con una inclinacion de 6 grados con respecto al eje axial del
implante y una direccion vestibulolingual, tal y como se muestra en la
FIGURA 12.



MATERIAL Y METODOLOGIA 109

Se obtienen para el AEF cuatro modelos a estudio con condiciones y
modelaje idéntico a excepcion de las propiedades elasticas del material de
fabricacion del implante:

- Modelo 1: Implante de aleacion Ti-6Al-4V.
- Modelo 2: Implante de aleacion Ti-15Zr.
- Modelo 3: Implante ceramico de Y-TZP.

- Modelo 4: Implante de aleacion Ti-Nb-Zr.

Los resultados del ensayo seran expresados como tension equivalente
segun Von Mises y deformacion, a nivel tanto de los implantes como del
hueso trabecular y cortical periimplantario.

- Tension equivalente segun Von Mises: expresada en megapascales
(MPa). Este parametro combina la compleja distribucién de las
tensiones que sufre un cuerpo en las tres direcciones del espacio,
determinando si éstas en conjunto pueden ser responsables de
provocar un fallo. El criterio de Von Mises es una formula para la
combinacién de estas tres tensiones principales en un esfuerzo
equivalente, que se compara con el limite de elasticidad del
material.

- Deformacién o deformacidén elastica: expresada en micras (um). Es
un cambio transitorio de las dimensiones de un cuerpo, que sélo
existe mientras la tension de iniciacion se aplica y desaparece

inmediatamente al retirarla.






6.RESULTADOS
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Tras realizar el analisis de elementos finitos se recogen los resultados de
tensiéon segun Von Mises y de deformacion del hueso cortical, hueso
trabecular y del propio implante en cada uno de los materiales de
fabricacion estudiados, Ti-6Al-4V, Ti-15Zr, Y-TZP y Ti-Nb-Zr.

Para un mejor analisis de los resultados los dividiremos segun la tension

transferida y la deformacion registrada en cada uno de los elementos.

6.1 Tensidén equivalente segun Von Mises.

6.1.1. En el hueso cortical

Los valores maximo y minimos de tension segun von Mises, transferidos al

hueso cortical, quedan recogidos en la TABLA 4.

El hueso cortical que mayor tensidn recibié, bajo las condiciones
simuladas, fue el de alrededor del implante de menor mdédulo de
elasticidad, fabricado en la aleacion binaria Ti-Nb-Zr, mientras que la
cortical periimplantaria que recibi® menor tension fue la del implante

ceramico de Y-TZP, que cuenta con el mddulo de elasticidad mas alto.

Cuando se comparan entre si estos valores maximos de tension, entre la
cortical alrededor del implante de Ti-Nb-Zr (17.271MPa) y la del Y-TZP
(16.206MPa) hay wuna diferencia neta de 1.065MPa, lo cual
porcentualmente supone una diferencia de un 6.16%. Los valores
maximos para las otras dos aleaciones, Ti-6Al-4V (16.945 MPa) y Ti-15Zr
(16.924 MPa) son intermedias a las dos anteriores y practicamente

idénticas entre ellas.

La media de las tensiones maximas sobre la cortical fue de 16.836+0.449
MPa, mientras que la de las minimas fue de 0.1461+0.00073MPa, en
definitiva practicamente 16MPa de diferencia entre ambas. Estos datos se
muestran en la TABLA 5.
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No obstante, cuando se comparan las tensiones minimas segun von Mises
sobre las corticales de los cuatro modelos, no se encuentran diferencias
importantes entre las de Ti-6Al-4V (0.14238MPa), Ti-15Zr (0.14233MPa) y
Y-TZP (0.1434MPa), siendo ligeramente inferior a ellas la del Ti-Nb-Zr
(0.1416MPa).

6.1.2. En el hueso trabecular

Al igual que en el hueso cortical, los valores maximos y minimos de
tensidbn segun von Mises, transferidos al hueso trabecular, quedan
recogidos en la TABLA 4.

En el hueso trabecular, al contrario de los resultados que se obtuvieron en
el cortical, el que menor tension sufridé fue el circundante al implante con
bajo modulo de elasticidad, el de aleacion Ti-Nb-Zr, mientras que el hueso
trabecular que mayor tension recibié fue el del implante ceramico de Y-

TZP, con alto médulo de elasticidad.

Al comparar los valores maximos de tension existen dos valores mas
distantes, el registrado en el hueso trabecular alrededor del implante
ceramico de Y-TZP (2.142MPa) y la correspondiente al circundante al
implante de Ti-Nb-Zr (1.948MPa) con una diferencia neta entre ambos de
0.194MPa, es decir una diferencia de un 9% entre ambos valores. Por otro
lado, al comparar los valores maximos de tension obtenidos en el hueso
trabecular alrededor de las otras dos aleaciones, Ti-6Al-4V (2.038MPa) y
Ti-15Zr (2.028MPa), ambos son mas cercanos entre si, con un 0.49% de

diferencia, y quedan delimitados por los dos anteriores.

La media de las tensiones maximas sobre el hueso trabecular, que se
muestran en la TABLA 5, fue de 2.039+0.079MPa mientras que la de las
tensiones minimas fue de 0.0377+0.00055MPa, es decir 2MPa de
diferencia entre ambas. Cabe destacar la diferencia entre las medias de

los valores maximos de tensibn en hueso cortical (16.836MPa) y
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trabecular (2.039MPa), que muestran que es el primero quien recibe

principalmente los mayores niveles de tension.

Al comparar las tensiones minimas sobre el hueso trabecular de los
modelos estudiados, no se encuentran grandes diferencias entre ellas
quedando un poco mas alejada la correspondiente al hueso trabecular
alrededor del implante de Y-TZP (0.0385MPa) en comparacion con las de
Ti-6Al-4V (0.03771MPa), Ti-15Zr (0.03772MPa) y Ti-Nb-Zr (0.0371MPa).

6.1.3. En el implante

Los valores maximos y minimos de tension segun von Mises, transferidos

al propio implante, quedan recogidos en la TABLA 4.

El implante que mayor tension recibi6 fue el fabricado en Y-TZP, con el
mayor modulo de elasticidad de los implantes evaluados, mientras que el
implante que recibié menor tensidn fue el implante de aleacion Ti-Nb-Zr de

bajo modulo de Young.

Cuando se comparan entre si estos valores maximos de tension, entre la
del implante de Ti-Nb-Zr (76.673MPa) y la del Y-TZP (113.22MPa) hay
una diferencia neta de 36.547MPa, lo cual porcentualmente supone una
diferencia significativa de un 32.27%. Los valores maximos para las otras
dos aleaciones, Ti-6AlI-4V (91.23MPa) y Ti-15Zr (89.19MPa) son
intermedias a las dos anteriores y con menor diferencia entre ellas (2.23%

de diferencia).

La media de las tensiones maximas sobre los implantes, expresada en la
TABLAS, fue de 92.578+15.191MPa, mientras que la de las minimas fue
de 0.766+0.133MPa, una diferencia de practicamente 92MPa. Cuando se
comparan la media de tensidon maxima segun Von Mises transferida a los
implantes, con las del hueso, se observa que es practicamente 6 veces
mayor que la correspondiente al hueso cortical y hasta 46 veces del

trabecular.
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Al analizar las tensiones minimas segun von Mises sobre los cuatro
implantes evaluados, no se encuentran diferencias importantes entre las
de Ti-6Al-4V (0.748MPa), Ti-15Zr (0.726MPa) y Ti-Nb-Zr (0.638MPa), pero
si ligeramente entre estas tres y la del Y-TZP (0.953MPa).

Material de Tension de Von Mises (MPa)
fabricacion Cortical | Trabecular | Implante
. Min. | 0.14238 | 0.03779 0.748
THARV \Viax. | 16.945 | 2.038 91.23
Ti-157r Min. | 0.14233 | 0.03772 0.726

Max. | 16.924 2.028 89.19

Min. | 0.1434 0.03851 0.953

Y-12P Max. | 16.206 2.142 113.22

: Min. | 0.1416 0.03716 0.638
TENB-Zr Phiax | 17.271 1.948 76.673

TABLA 4. Valores de magnitud de la tension segun Von Mises transferida
al hueso cortical, hueso trabecular y al implante, expresados en MPa, en
cada uno de los materiales de fabricacion evaluados.

Tension de Von Mises
Localizacién . Desviacion

Magnitud (MPa) Estandar

Hueso Min. 0.1461 +0.00073
Cortical Max. 16.836 +0.449

Hueso Min. 0.0377 +0.00055
Trabecular | Max. 2.039 +0.079
TR Min. 0.766 +0.133
Max. 92.578 +15.191

TABLA 5. Valores de tensiéon media maxima y minima transferida al hueso
cortical, hueso trabecular y a los implantes; y sus desviaciones estandar.
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6.1.4. Caracteristicas de la localizacion y distribucién de tension al sistema

Tras analizar los diagramas con escala de colorimetria de todos los
elementos modelizados, en los cuatro supuestos evaluados, no
encontramos diferencias significativas en cuanto a la localizacion vy

distribucion de la tension.

En los cuatro supuestos encontramos una distribucion de la tension
practicamente idéntica, localizandose el mayor porcentaje de tension en el

hueso cortical periimplantario crestal circundante al cuello del implante.

Sin embargo, el diagrama de colorimetria muestra que también se
transfiere tensidén al hueso localizado alrededor del apice del implante,
principalmente debido al componente axial de la carga aplicada al sistema.
Atendiendo al color mostrado, esta tension es sustancialmente menor a la
que se transfiere al hueso crestal. Al igual que ocurria en el caso anterior,
no encontramos diferencias significativas entre los cuatro modelos a

evaluacion.

En todos los supuestos también encontramos que la tension transferida
tanto al hueso cortical crestal como al trabecular apical se encontro
localizado en la zona opuesta de la direccion del vector de carga, lo cual

es légico desde un punto de vista mecanico.

Las FIGURAS 13 a la 28 muestran la localizacion y distribucién de la
tension a todos los elementos del sistema modelizado, para los 4
implantes evaluados: Ti-6Al-4V, Ti-15Zr, Y-TZP y Ti-Nb-Zr.
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Equivalent {von-Mises) Stress - TRABECULAR-CORTIC
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: Pa
Time: 1
31/08/2016 14:15

A2 dtauc duuctural
’3_1_1

\

1,5737e7
1,453e7
L 1,3322e7
L 1,2114e7
L 1,0907e7
L 969916
u 8,49146

7,2837¢6
L 6,0761e6
L 48684e6

3,6608e6
2,453 1ef
1,2455¢e6
37797 Min

I 1,6945e7 Max

FIGURA 13. Distribucion de tension al modelo para el implante Ti-6Al-4V.

A: Static Structural
Equivalent (von-Mises) Stress - CORTICAL3,
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: Pa
Time: L
31/08/2016 14:14

1,5745¢7
1,4545¢7
—{ 1,3344e7
—{ 1,2144e7
—{ 1,09447
—{ 9,7439¢6
] 8,5437¢6

7,3435¢6
—| 6,1433¢6
—| 4943166

3,7429¢6
2,5428¢6

i 1,3426e6
1,4238e5 Min

I 1,6945e7 Max

FIGURA 14. Distribucion de tension al hueso cortical para el implante Ti-
6AlI-4V.
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% dtauc dtructural
quivalent (von-Mises) Stress - TRABECULA
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Jnit: Pa
Time: L
31/08/2016 14:15

1,8954e6
1,7525¢6
— 160966
—1 1,4667e6
—1 1,3238¢6
—1 1,180¢6
—1 1,038¢6
=1 8,9514e5
—1 7,5225¢5
—1 6,0936e5

4,6647e5
3,2358e5
1,8069e5
37797 Min

I 2,0383e6 Max

FIGURA 15. Distribucion de tension al hueso trabecular para el implante
Ti-6AI-4V.

A: Static Structural
Equivalent (von-Mises) Stress - IMPLANTE_NUEVO
Type: Equivalent (von-Mises) Stress

Unit: Pa

Time: 1
31/08/2016 14:16

9,123e7 Max
I 8,4767e7

7,9304e7
— 7,1841e7
— 6,5378e7
|| 5891567
—{ 5,2452e7
— 459897
L 3,9526e7
 3,3064e7
L 26601e7

2,0138e7
1,3675e7
7,2119e6
7,4898e5 Min

FIGURA 16. Distribucion de tension al implante de Ti-6Al-4V.
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A: Static Structural
tquivalent {von-Mises) Stress - TRABECULAR-CORTIC. \ B 171
Type: Equivalent {von-Mises) Stress
Jnit: Pa
Time: L
31/08/2016 14:11

1,5718¢7
1,4512¢7
—1 1,3306e7
— 1,2098¢7
—1 1,0893e7
— 9,6871e6
—1 8,4809¢6
— 7,2748e6
— 6,0696e6
— 4,8624e6
—1 3,6562e6

2,4501e6
I 1,2439¢6
37725 Min

I 1,6924e7 Max

FIGURA 17. Distribucion de tension al modelo para el implante Ti-15Zr.

A: Static Structural
Equivalent (von-Mises) Stress - CORTICAL3_1
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: Pa
Time: 1
31/08/2016 14:09

157257
L4527e7
— 1,3328e7
— L12129e7
— L0931le7

9,7319e6
B 8,5332e6

7,3345¢6
— 6,1358e6
— 4,9371e6

3,7384e6
2,5397e6
1,341e6
1,4233e5 Min

I 1,6924e7 Max

FIGURA 18. Distribucion de tension al hueso cortical para el implante Ti-
157r.
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A: Static Structural
Equivalent (von-Mises) Stress - TRABECULAR
Type: Equivalent {von-Mises) Stress
Unit: Pa
Time: 1
31/08/2016 14:10

2,0287e6 Max
1,8865¢6
1,7443e6
1,6021e6
1,4598e6
1,3176e6
1,1754e6
1,0332e6
8,91e5
7,4879e5
6,0657e5
4,6436e5
3,2215e5
1,7994e5
37725 Min

[ NN

FIGURA 19. Distribucion de tension al hueso trabecular para el implante
Ti-15Zr.

A: Static Structural
Equivalent (von-Mises) Stress - IMPLANTE_NUEVO
Type: Equivalent {von-Mises) Stress

Unit: Pa

Time: 1
31/08/2016 14:12

8,9198e7 Max
8,2879e7
7,6559e7

7,024e7
L 6,3921e7
L 5,7601e7
L1 5,1282e7
L 44962e7
I 3,8643e7
L 3,2323e7
L 2,6004e7
1,9685e7
1,3365e7
7,0457¢6
7,2628e5 Min

FIGURA 20. Distribucion de tension al implante de Ti-15Zr.
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A dtatc dtructural
Equivalent {von-Mises) Stress - TRABECLILAR-CORTI
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: Pa
Time: 1
31/08/2016 14:03

318

1,6206e7 Max
I 1,5051e7
1,3896e7
— 1,2741e7
— 1,1587e7
—1 1,0432¢7
—1 927696
= 5122166
— 6,9673¢6
—{ 5,8125¢6
—1 4,6577e6

3,5029e6
2,3481e6
1,1933e6
38516 Min

FIGURA 21. Distribucion de tension al modelo para el implante Y-TZP.

A: Static Structural
Equivalent {von-Mises) Stress - CORTICAL
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: Pa
Time: 1
31/08/2016 14:00

- 1,6206e7 Max
! 1,5058e7

1,3911e7
1,2764e7
— L1617e7
— 104697
—{ 932196
—{ 81746e6
— 7.0273e6
—{ 5,88e6

— 4,7327e6

3,5854e6
2,4381e6
1,2908e6

— 1,4349e5 Min

FIGURA 22. Distribucion de tension al hueso cortical para el implante Y-
TZP.
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A: Static Structural
Equivalent (von-Mises) Stress - TRABECULAR
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: Pa
Time: L
31/08/2016 14:02

2,1429e6 Max
1,9926e6
1,8423e6
1,692e6
1,5417e6
1,3913e6
1,241e6
1,0907e6
9,404e5
7,9009e5
6,3977e5
4,8946e5
3,3914e5
1,8883e5
38516 Min

FIGURA 23. Distribucion de tension al hueso trabecular para el implante
Y-TZP.

A: Static Structural
Equivalent (von-Mises) Stress - IMPLANTE_NUEVO
Type: Equivalent (von-Mises) Stress

Unit: Pa

Time: 1
31/08/2016 13:59

1,1322e8 Max
1,052e8
9,7184e7
8,9164e7
8,1145¢7
7,3126e7
6,5107e7
5,7088e7
4,9069e7
4,105e7
3,303e7
2,5011e7
1,6992e7
8,973e6
9,539%e5 Min

| AR

FIGURA 24. Distribucion de tension al implante de Y-TZP
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A: Static Structural

Type: Equivalent {(von-Mises) Stress
Unit: Pa
Time: 1
31/08/2016 13:51

. 1,7271e7 Max
1,604e7
1,4809e7

1,3578e7
 1,2347e7
1111667
L 9,885e6
! 5,654e6
- 7,423¢6
L 6,192¢6
L 4,9611e6
3,7301e6
2,490 1e6
1,2681e6
37161 Min

FIGURA 25. Distribucion de tension al modelo para el implante Ti-Nb-Zr.

A: Static Structural
Equivalent (von-Mises) Stress - CORTIC
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: Pa
Time: 1
31/08/2016 13:54

1,7271e7 Max
160477
1,4824e7

1,36e7

— L2377e7
— L1153e7
— 9,9298e6
—{ 8,7063e6
— 7,4828e6
—{ 6,2592e6
—{ 5,0357e6

3,8122e6
2,5887e6
1,3652e6
1,4169e5 Min

FIGURA 26. Distribucion de tension al hueso cortical para el implante Ti-
Nb-Zr.
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A: Static Structural
Equivalent (von-Mises) Stress - TRABECULAR
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: Pa
Time: 1
31/08/2016 14:05

1,9485e6 Max
1,812e6
L6754e6
1,5389¢6
1,4024e6
1,2659¢6
1,1294e6
9,9283e5
8,563e5
7,1978e5
5,8326e5
4,4673e5
3,1021e5
1,7368e5
37161 Min
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FIGURA 27. Distribucion de tension al hueso trabecular para el implante
Ti-Nb-Zr.

A: Static Structural
Equivalent (von-Mises) Stress - IMPLANTE_NUEVO
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: Pa

Time: 1

31/08/2016 13:56

7,6673e7 Max
. 7,1242e7
6,5811e7
L 6,038e7
L 5,4949e7
L 49518e7
L1 4,4087¢7
1 3865667
L1 3,3225¢7
L 2,7794e7
L 2,2363e7

1,6932e7
1,1501e7
6,0699¢6
6,3882e5 Min

FIGURA 28. Distribucion de tension al implante de Ti-Nb-Zr.



ANALISIS BIOMECANICO DE LA INFLUENCIA DEL MATERIAL DE FABRICACION DE LOS

126 IMPLANTES DENTALES EN LA TRANSFERENCIA DE CARGA AL TERRENO DE SOPORTE

6.2. Deformacion

6.2.1. Del hueso cortical

Los valores maximos y minimos de deformacién del hueso cortical quedan
recogidos en la TABLA 6.

En todos los materiales de fabricacion evaluados la deformacidon minima
para el hueso cortical fue de Oum, por lo tanto, las uUnicas variaciones
entre los cuatro modelos estudiados se encontraron en las deformaciones

maximas.

La mayor deformacién del hueso cortical al aplicar la carga simulada al
sistema la sufrio el circundante al implante de Ti-Nb-Zr y la menor el hueso

alrededor del implante ceramico de Y-TZP.

Si comparamos el valor de deformacidn maxima obtenido en las corticales
alrededor del implante de Ti-Nb-Zr (64.999um) y en las del implante Y-
TZP (59.971um), existe una diferencia neta entre ellas de 5.028um. Como
ocurria en el caso de las tensiones, los valores de deformacion obtenidos
en el hueso cortical del implante de Ti-6Al-4V (62.516um) y de Ti-15Zr
(62.797um) son también intermedios a las dos anteriores y muy similares

entre si con un 0.42% de diferencia.

La deformacion maxima media de la cortical fue de 62.57uym y una

desviacion estandar de 2.058.

6.2.2. Del hueso trabecular

Los valores maximos y minimos de deformacion del hueso trabecular

quedan recogidos en la TABLA 6.

Al igual que ocurria en el hueso cortical, la deformacién minima sobre el
hueso trabecular fue de Oum para todos los materiales de implantes

evaluados, no siendo asi para la deformacion maxima existente.
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De manera idéntica a lo acontecido en el hueso cortical, la mayor
deformacién del hueso trabecular, bajo las condiciones simuladas, se
obtuvo en el circundante al implante de Ti-Nb-Zr y la menor el hueso

alrededor del implante ceramico de Y-TZP.

Comparando el valor de deformacion maxima obtenido en el hueso
trabecular alrededor del implante de Ti-Nb-Zr (62.441um) y del implante
de Y-TZP (58.745um), existe una diferencia neta entre ellas de 3.696um,
es decir un 5.92% de diferencia. De nuevo, los valores obtenidos en el
hueso cortical del implante de Ti-6Al-4V (60.55um) y de Ti-15Zr (60.77um)
son intermedias a las nombradas y casi idénticas con un 0.36% de

diferencia.

La deformaciéon maxima media del hueso trabecular fue de 60.62um y una
desviacion estandar de 1.51. Cabe destacar que, al contrario de lo que
ocurria con las tensiones, las medias de deformacion de ambos tipos de

huesos, cortical (62.57um) y trabecular (60.62um) son semejantes.

6.2.3. Del implante

Los valores maximos y minimos de deformacion de los implantes quedan
recogidos en la TABLA 6.

El implante que sufri6 mayor deformacion fue el fabricado en Ti-Nb-Zr con
el menor modulo de elasticidad de los implantes evaluados, mientras que
el implante que sufri6 menor deformacion fue el implante ceramico de Y-

TZP, de alto mdédulo de Young.

Cuando se comparan entre si estos valores maximos de deformacion,
entre el del implante de Ti-Nb-Zr (93.979um) y el del Y-TZP (73.093um)
hay una diferencia neta de 20.886um, lo cual porcentualmente supone una
diferencia significativa de un 22.22%. Los valores maximos para las otras
dos aleaciones, Ti-15Zr (84.452uym) y Ti-6Al-4V (83.145um) son

intermedios a los dos anteriores y con menor diferencia entre ellos (1.54%
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de diferencia).

La media de la deformacion maxima de los implantes fue de 83.667um (sd
8.54), mientras que la de la minima fue de 45.039um, una diferencia de
38.628um (sd 0.5).

Al comparar las deformaciones minimas sobre los cuatro implantes
evaluados, no se encuentran diferencias importantes entre ellas con
45.711um en el implante ceramico de Y-TZP, 45.006um en el implante de
Ti-6Al-4V, 44.947um en el de Ti-15Zr y 44.492um en el de Ti-Nb-Zr.

En la TABLA 6 se resumen los valores de deformacion maxima y minima
en micras sufridas tanto por el hueso trabecular y cortical como por el

propio implante para los cuatro materiales de fabricacion evaluados.

Material de Deformacion (um)
fabricacion Cortical | Trabecular | Implante
Ti-6Al-4V Min. 0 0 45,006

Max. | 62,516 60,55 83,145

Ti-15Zr Min. 0 0 44,947

Max. | 62,797 60,77 84,452

Y-TZP Min. 0 0 45,711

Max. | 59,971 58,745 73,093

Ti-Nb-Zr Min. 0 0 44,492
Max. | 64,999 62,441 93,979

TABLA 6. Valores de deformacion de cada elemento para cada material
de fabricacion del implante.
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7.1. De la metodologia: justificacion y limitaciones.

7.1.2. Analisis de elementos finitos (AEF).

En nuestro ensayo hemos utilizado el analisis mediante elementos finitos,
puesto que es una técnica contrastada desde hace décadas para resolver

dudas mecanicas asociadas a la implantologia oral.

Su origen, no obstante, fue el ambito de la ingenieria, con el objetivo de
resolver problemas fisicos, ya que éstos se formulan mediante la
resolucién de una ecuacién diferencial en derivadas parciales y de cuya

solucion es posible modelar el problema objeto de estudio.

El AEF en el campo de la implantologia oral se utiliza principalmente en la
evaluacion del comportamiento  biomecanico de la protesis
implantosoportada y los posibles factores influyentes en la distribucién y
cantidad de la tension transferida al hueso de soporte. Para tal fin no es la
unica técnica empleada: también se utilizan modelos tedricos
matematicos, analisis fotoelasticos del estrés y los analisis mediante

galgas extensiométricas.

El método fotoelastico empezd a utilizarse hace mucho tiempo. No
obstante, su utilizacidon permanece vigente y ha sido de gran importancia
en los ultimos 50 afos. El principio del método es aprovechar la propiedad
que tienen algunos sélidos transparentes. Algunas sustancias isotropas,
cuyas propiedades opticas no dependen de la direccidn, pueden adquirir la
caracteristica de "birrefringentes temporales" u opticamente activas por
influencia de agentes externos. La birrefringencia variable, causada por los
esfuerzos, hace que la luz aparezca con distinta intensidad en diferentes
puntos de un modelo. La fotoelasticidad es una técnica experimental para
el analisis de esfuerzo y deformaciones utilizada principalmente en
elementos de geometria y/o condiciones de carga complejas. El principio

de la fotoelasticidad se basa en el hecho de que en ciertos materiales
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como los transparentes y birrefringentes temporales, cuando se someten a
cargas se producen cambios en las propiedades opticas del mismo, que
son proporcionales a los esfuerzos generados por la carga que se aplica.
Estos estudios son mas complejos cuando es preciso determinar el estado
tensional de una estructura cuya geometria no permite considerar que se
trata de un régimen elastico plano, en cuyo caso es preciso acudir a la
fotoelasticidad tridimensional (223, 224); aun asi, varios estudios (225,
226) han demostrado la utilidad de la fotoelasticidad para determinar la
distribucién de la tensién transferida tanto en dientes naturales como en

implantes.

Por otro lado, hay que considerar la extensiometria, que se basa en el uso
de galgas extensiométricas, unos elementos de resistencia eléctrica
unidos a un equipo de medicién y registro. Es el unico método capaz de
realizar mediciones "in vivo” con el fin de cuantificar la tension generada
tras la aplicaciéon de las cargas oclusales; aun asi se emplean mas en
estudios “in vitro”. Pesqueira en 2014 (227), validé con su revisiéon el uso
de las galgas extensiométricas, no solo en implantologia oral si no en
odontologia en general. En el caso de las galgas empleadas en
implantologia, suelen ser uniaxiales o de roseta y suelen adherirse a los
implantes, los pilares o la protesis. En principio, estos estudios en vivo son
mas costosos y consumen mas tiempo de investigacion que los de
elementos finitos (228, 229), pero tienen la ventaja de poder comparar los
resultados obtenidos de manera experimental “in vitro” y en un modelo en
vivo (230).

El AEF, como ya se ha comentado, pretende resolver un problema fisico y
determinar el comportamiento biomecanico de una estructura ante la
aplicacion de cargas. El inconveniente es que traslada una hipotesis
clinica a un modelo matematico y por tanto requiere establecer
simplificaciones y asunciones, de manera que es necesario conocer la

precision y grado de exactitud y comparabilidad del AEF (231).
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En este sentido, varios estudios han desarrollado modelos experimentales
en animales y los han comparado con el mismo ensayo modelizado
mediante elementos finitos, para asi evaluar la exactitud de los resultados
de estos ultimos. Es el caso del estudio ya comentado de Barbier de 1998
(185) en el que desarrollaron un estudio experimental in vivo sobre 5
perros beagle, en los que colocaron, a boca partida, dos implantes en
cada hemimandibula, rehabilitando sobre ellos una prétesis fija
convencional de 3 piezas en una de ellas (con un poéntico intermedio) y
una de 4 piezas (con un péntico intermedio y cantilever distal) en la otra.
Los implantes tuvieron un periodo de osteointegracién de 3 meses y de
carga y funcidn de 7 semanas. Posteriormente se sacrificd a los perros y
se realizé un estudio histologico. Paralelamente se desarrollé6 un estudio
mediante elementos finitos en 3 y 2 dimensiones, modelando el mismo
tipo de protesis y disposicion de implantes. Los resultados demostraron
una elevada correlacion entre las zonas de transferencia de estrés
calculadas por elementos finitos y las zonas de presencia de remodelado
0seo en el modelo animal comparativo. El problema de este estudio y de
otros de disefio semejante es que comparan resultados cuantitativos (los
de los elementos finitos) con cualitativos (los histologicos de los

experimentales in vivo).

En ocasiones, se han comparado los resultados de los AEF con los otros
métodos de evaluacion de la tension. Varios estudios que comparan los
resultados del uso de galgas extensiométricas con el uso de elementos
finitos, encuentran resultados coincidentes entre ellos. (232, 233, 234)
Cabe destacar el estudio de Eser en 2009 (234). En dicho trabajo, se
colocaron cuatro implantes en el maxilar edéntulo de cuatro cadaveres. Se
colocaron dos galgas extensiométricas de roseta sobre el hueso cortical
vestibular entre los implantes y se aplicé una fuerza axial de 100N. A su
vez de crearon cuatro modelos de AEF no lineales, individualizados para

cada uno de los cuatro sujetos. Finalmente se compararon los resultados
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de uno y otro método. No se encontraron diferencias estadisticamente
significativas, en los valores de deformacion del hueso de soporte, entre

los métodos empleados.

Por su parte, se han encontrado resultados menos coincidentes en otros
estudios, cuando se comparan el uso de la fotoelasticidad tridimensional y
los resultados de AEF (235, 236).

Mas recientemente se han evaluado en varios estudios los tres métodos:
fotoelasticidad, galgas y AEF, y la correlaciéon en sus resultados, cuando
se aplican a los mismos modelos (237, 238). De nuevo, concluyen que
existe una mayor correlacion entre los resultados de AEF y las galgas

extensiométricas.

Resumiendo, la fotoelasticidad aporta muy buena informacion cualitativa
de la distribucién de las tensiones, es decir, de la localizacion general y
concentracion de la tension, pero aportan una informacidn cuantitativa
limitada. Por su parte, las galgas extensiométricas solo aportan
informacidn cuantitativa y especificamente en el area donde son
adheridas. Por su parte, el AEF puede calcular tensién, su distribucion e
incluso desplazamiento y deformacion, pudiendo ademas modificar de
manera sencilla ciertos parametro del ensayo, para aumentar los objetivos

del mismo.

En nuestro caso, debido a la imposibilidad de realizar experimentacion in
vivo con fotoelasticidad o extensiometria para determinar esa
transferencia de tension a los componentes del sistema protesis-implante-
hueso, se decidié utilizar el AEF sabiendo que en la actualidad es el
método mas utilizado para el analisis de la tension tanto en ciencia como

en industria.
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7.1.3. Del espécimen modelizado

Como ya se ha apuntado anteriormente, los resultados del AEF dependen
de varios factores del modelo, como son las propiedades de los
materiales, las condiciones de contorno, la cantidad de elementos que
compongan dicho modelo y las interfaces entre los elementos, etc... (239,
142)

En lo que respecta al modelo 6seo utilizado en nuestro ensayo, fue
idéntico en los cuatro supuestos estudiados, por un lado para ahorrar
tiempo y modelado y sobre todo para facilitar la comparacion entre las
variables de estudio. En nuestro caso no se modelizé6 la mandibula
completa si no exclusivamente un bloque de 23mm de alto y 12mm de
ancho; sabemos que de esta manera se facilita el analisis y no afecta de
manera significativa a la precision de los resultados en términos de
magnitud y distribucion de la tension, ya que la seccidn 6sea modelada en
nuestro caso no vulnera los limites menores de 4,2mm a mesial y a distal
del implante modelizado, como indican los estudios (239, 214). Aun asi,
actualmente es posible realizar el modelado de manera mas exacta
mediante técnicas avanzadas de imagen gracias a tomografias o
resonancias (232, 240).

El tipo de hueso modelizado correspondia a un hueso tipo 2 de la
clasificacion de Lekholm y Zarb de 1985 (215), con una capa
relativamente ancha de hueso cortical, que rodea un hueso trabecular
denso. Segun Misch (4), el hueso tipo 2 se suele encontrar en la zona

mandibular posterior.

En cuanto al implante, se escogié como modelo uno de conexion interna
de 10mm de longitud, 4,fmm de diametro y 4,8mm de plataforma y un
cuello pulido de 2,8mm. En cualquier caso podria haberse modelado
cualquier otro tipo de implante ya que, ni el disefio macroscopico del

implante ni su posicion tridimensional en el hueso, variaban entre los
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supuestos a estudio y por tanto no era una variable a evaluar. Este disefio
de implante es de los mas utlizados en AEF de protesis
implantosoportadas y por otro lado sus dimensiones (4mm de diametro x
10mm de longitud) son consideradas estandar por ciertos estudios y

adecuadas para un comportamiento biomecanico 6ptimo (138, 241).

Para el disefio de la protesis se modelo una rehabilitacion mediante
corona unitaria metalceramica, con un nucleo de 1mm de aleacion
metalica de cromo-cobalto y un recubrimiento de 1 a 2mm de espesor de
ceramica feldespatica. Se optd por una forma de la corona relativamente
sencilla de modelar similar a lo que podriamos encontrar en un premolar
inferior; por tanto, no se realizé un modelado exacto de la anatomia de un
premolar inferior, por un lado para simplificar y ahorrar tiempo en el
modelado y por otro porque conforme al Principio de Sait Venant, no debe
influir en ningun momento en los resultados de tension transferida al
hueso y al implante. Efectivamente, este principio sostiene que en el
analisis de elasticidad es posible explicar distribuciones de tensiones
complicadas o condiciones de contorno débiles mediante otras mas
sencillas de tratar matematicamente, siempre y cuando el contorno esté

suficientemente alejado.

Con respecto al pilar y al tornillo que fija dicho pilar al implante, se utilizé
un pilar para cementar recto ya que es el que mejor adaptacion tiene a la
conexién interna del implante y ademas presenta buen ajuste pasivo
(242).

En cuanto a la unién entre el pilar y la prétesis, se simplificé y se asumio
un ajuste pasivo del 100% con un contacto intimo; por tanto se obvio la
capa del medio cementante de retencion, que debe existir entre el pilar y
el retenedor. Tampoco se tuvo en cuenta la precarga del tornillo del pilar,
con el fin de disminuir el tiempo y coste del modelado y facilitar el AEF

(243, 78). Estas simplificaciones no son diferentes de las que se asumen
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en la mayoria de los AEF que hemos encontrado en la literatura (115, 229,
244).

Todos los materiales se asumieron como homogéneos, isotropicos y con
elasticidad lineal (79). Esta es otra de las simplificaciones asumidas,
porque, por citar un ejemplo, el hueso, tanto trabecular como cortical, es
en realidad heterogéneo y anisotropo, y se comporta de diferente manera
cuando es sometido a fuerzas de compresion y tension. Sin embargo,
segun algunos autores, las diferencias de la distribucion de la tensién y la
deformacién en nuestro ensayo, al realizar esta simplificacion es casi
imperceptible (245, 246). Aun asi, otros autores ven inviable cambiar las
caracteristicas naturales y reales del sistema y observan diferencias

significativas entre considerar materiales isotropicos y anisotrépicos (247).

Otra simplificacién utilizada fue la de suponer una osteointegracion ideal y
exacta entre el hueso, tanto cortical como trabecular y el implante
existiendo un contacto del 100% entre ambos materiales, situacién que
obviamente es improbable conseguir a nivel clinico. Varios estudios (248)
determinan que el porcentaje de superficie de contacto entre el hueso y el
implante no influye en los niveles de tension bajo cargas axiales y no
axiales en AEF y por tanto varios AEF realizan esta simplificacion al igual
que en el caso de nuestro estudio (249). Aun asi otros autores obtienen
conclusiones contrapuestas y observan diferencias significativas de
transferencia de tensiéon dependiendo del grado de osteointegracion o de
contacto hueso implante (250). En este sentido, algunos autores (229,
244) modelan dos tipo de hueso cortical y trabecular, incluyendo un hueso
transicional con unas propiedades elasticas diferentes del resto del hueso
modelizado. Este hueso transicional posee 1Tmm de espesor en contacto
directo e intimo con el implante, simulando asi las condiciones mas reales

de un hueso en proceso de curacion.

En cuanto al numero de elementos que componen el modelo de AEF,
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parece ser que cuanto mayor sea este numero, mayor precision de los
resultados (239). En nuestro caso, el numero de elementos es el suficiente
para obtener resultados precisos permitiendo la obtencion y procesado de

datos en un tiempo razonable.

Las propiedades de los materiales de los elementos modelizados dentro
del sistema (aleaciones de Ti-6Al-4V, aleacion Ti-Nb-Zr, Y-TZP, hueso
cortical y trabecular, aleacion Cr-Co y ceramica feldespatica) fueron
obtenidas segun lo descrito en la literatura (152, 12, 115, 55). En lo que
respecta a las propiedades de la aleacion Ti-15Zr, fueron las unicas no
encontradas en la literatura y por tanto fue necesario la realizacién de un
ensayo adicional para su tipificacion, a efectos de poder ser empleadas en
nuestro AEF. Para cumplir este primer objetivo, se ha empleado un
meétodo de analisis mediante ultrasonidos. Hubiera sido mas adecuado el
haber realizado la caracterizacidn mecanica mediante ensayos de traccion
normalizados bajo la norma ASTM-E8 “Standad Test Methods for Tension
Testing of Metallic Materials”. No obstante, la dificultad de conseguir
probetas cilindricas de la aleacion Ti15Zr con la geometria adecuada, han
hecho imposible la aplicacion de este método. Aunque esto pueda parecer
una limitacion, el método ultrasonico es una de las técnicas no
destructivas de evaluacion de las caracteristicas de los materiales mas
utilizadas en ingenieria e incluso aplicada de manera especifica a las
aleaciones de titanio (251). Los resultados de este ensayo de ultrasonidos
mostraron que el médulo de Young y el coeficiente de Poisson, obtenidos
para la aleacion Ti-15Zr (E=104GPa y v=0.33 respectivamente), son muy
similares a las propias de la aleacion Ti-6Al-4V (E=110GPa y v=0.35). Por
otro lado, esos resultados pueden considerarse coherentes, si se tienen
en cuenta los valores propios de las propiedades elasticas del Titanio y del
zirconio metalico que se emplean en esta aleacién, E=110GPa y v=0.35y

E=94.5 GPa y v=0.34, respectivamente.

En la literatura actual existen trabajos que evaluan el limite elastico de la
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aleacién Ti-15Zr, obteniendo valores de 953MPa, que son un 10-15%
mayor que el de la aleacién Ti-6Al-4V (252). Por tanto, aunque ambas
aleaciones tienen propiedades similares en cuanto a modulo de elasticidad
y coeficiente de Poisson, el limite elastico de la aleacion Ti-15Zr es mayor
debido a una mejor mezcla de los componentes de la aleacién, ademas de
por la deformacion en frio y por tanto un tamano del grano menor que para
la aleacién Ti-6Al-4V. Ahora bien, segun los datos obtenidos en nuestro
AEF, el comportamiento biomecanico de un implante de aleacion Ti-15Zr y
Ti-6Al-4V es muy similar, tanto en magnitud y distribucién de la tensidn
como en deformacién del sistema hueso-implante, cuando se les somete a
una carga que simula la funcional. El limite de la aleacion binaria es mayor
y eso significa que poseera mayor resistencia a la deformacion plasticay a
la fractura del implante, lo cual por otro lado constituye una complicacion
infrecuente en la practica clinica, de entre un 0.18 y un 0.7% de las
complicaciones mecanicas, segun ciertos estudios de revision al respecto
(69, 71).

7.1.4. De los ensayos y procedimientos

El ensayo consisti6 en la aplicacion de una carga, que simulaba la
funcional en un sector posterior mandibular, sobre el sistema implante-
prétesis modelizado y la recopilacién de los datos en cuanto a magnitud y
distribucién de la tensién al terreno de soporte (hueso cortical y trabecular,

y al propio implante).

La carga utilizada en nuestro caso fue de 150N de magnitud, basandonos

en los trabajos de Watanabe (85).

La carga aplicada fue estatica y no dinamica, como en la mayoria de los
AEF, ya que al estudiar en un momento concreto la tension y la
deformacion existentes en el sistema, una carga estatica nos otorga
resultados correctos suficientes sin necesidad de aplicar una carga

dinamica, lo que aumentaria el tiempo y el coste del procedimiento. Aun
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asi, sabemos que en la funcion normal del sistema estomatognatico se
producen ambos tipos de cargas, estaticas y dinamicas. Las cargas
dinamicas suelen acontecer en los movimientos funcionales de
masticacion, deglucion y fonacion, mientras que las cargas estaticas son
mas comunes como resultado de una parafuncion, como el bruxismo
(253).

Se escogidé como punto de aplicacion de la carga, la fosa central de la
restauracion modelizada, simulando la anatomia de un premolar inferior.
Aunque sabemos que los contactos existentes con la arcada antagonista
no son puntiformes con un solo contacto en una unica localizacion, si que
existe un contacto predominante en cuanto a magnitud coincidente con la
fosa central y por tanto se escoge este punto unico de aplicacion de carga

simplificando el procedimiento (254, 255).

Esta magnitud y aplicacién de la carga es mas facil de asumir en nuestro
ensayo, al ser un modelo de implante unitario, mientras que en AEF de
tramos mas grandes, que involucran implantes colocados en
localizaciones distintas dentro de la arcada, supone una aplicacion de la
carga oclusal distinta en cada una de las localizaciones, aumentando el
modulo de ésta conforme nos desplazamos hacia zonas posteriores de la
arcada (85, 256).

La angulacién y direccidén de la carga aplicada en nuestro ensayo fue de 6
grados respecto al eje axial del implante y con direccién de vestibular a
lingual. Esta angulacion y direccion se escoge para simular de la manera
mas exacta lo acontecido en una oclusion fisiolégica (85), donde existen
tanto un componente axial como uno oblicuo de las cargas oclusales. La
direccién lingual de la carga aplicada es la resultante existente en la
arcada inferior asumiendo una relacion intermaxilar ideal de clase | de

Angle (257), tanto sagital como horizontal.
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Varios AEF de implantes unitarios de zona mandibular posterior coinciden
con nuestro ensayo en las caracteristicas de magnitud, aplicacion,
angulacion y direccion de la carga aplicada. La mayoria de las
discrepancias observadas en otros ensayos se encuentran en la magnitud
de la carga empleada, encontrando variaciones desde los 100N hasta los
300N (258, 259). Por esto se utiliz6 una magnitud de 150N, carga cercana
a los valores medios de fuerza masticatoria normal en la region premolar
de un adulto (86).

También se encuentran diferencias en cuanto a la angulacién de la carga
aplicada; en varios de los ensayos utilizan como referencia el plano
oclusal y no el eje axial del implante. En los casos que como nosotros,
utilizan este ultimo, hacen uso de angulaciones desde 0 hasta 60 grados
(115, 260). Ocasionalmente estas diferencias pueden responder al tipo de
diente modelizado en el ensayo. Efectivamente, la angulacion aumenta
conforme nos desplazamos a mesial en la arcada; es mayor en sectores
anteriores con predominio de cargas oblicuas, mientras que la angulacion

es menor en sectores posteriores, con predominio de cargas mas axiales.

En la direccion de la fuerza es donde mas coincidencias se encuentran
con otros AEF, asumiéndose una direccion de vestibular a lingual en un

sector posterior mandibular (261, 262).

7.2. Sobre los resultados obtenidos.

7.2.1 Sobre la magnitud y distribucion de la tensidon a los implantes y

hueso periimplantario.

7.2.1.1 Magnitud de tension transferida a los implantes.

En nuestro AEF los resultados muestran una mayor tension transferida al

implante de Y-TZ con 113.22MPa frente a la menor tensidn que se



144 ANALISIS BIOMECANICO DE LA INFLUENCIA DEL MATERIAL DE FABRICACION DE LOS
IMPLANTES DENTALES EN LA TRANSFERENCIA DE CARGA AL TERRENO DE SOPORTE

observo sobre el implante de Ti-Nb-Zr con 76.673MPa. Valores medios se
encontraron en los implantes de Ti-6Al-4V y Ti-15Zr, practicamente

idénticos entre ellos dos.

Por tanto, en este sentido el implante ceramico de Y-TZP, el menos
elastico y con médulo de Young mas alto, parece ser el que absorbe
mayor tension, de todos los implantes utilizados y el implante mas elastico
con menor moédulo de Young, el de aleacion Ti-Nb-Zr parece ser el que

menos tension absorbe tras la aplicacion de carga.

Encontramos resultados similares en otros estudios que comparan el
comportamiento biomecanico de implantes de titanio frente a implantes de
zirconia (48, 47, 46, 263).

En este sentido Caglar en 2011 (48) obtiene mayores tensiones en los
implantes de zirconia en comparacion con implantes de aleacion Ti-6Al-
4V, al someter al sistema a cargas oblicuas similares a la carga que
utilizamos en nuestro AEF. Sin embargo, ante la aplicaciéon de cargas
exclusivamente horizontales, obtiene resultados similares de tensién
transferida a los dos tipos de implantes (Y-TZP y Ti-6Al-4V). Esta variacion
de los resultados del estudio de Caglar en cuanto a la tension transferida a
los implantes ante la aplicacidon de cargas oblicuas o exclusivamente
horizontales puede deberse a que, aunque las cargas en cada supuesto
eran iguales, el disefio de cada uno de los implantes no lo era. Por tanto,
el disefio macroscopico del implante puede influir en la tensién que este

absorbe ante la aplicacion de carga.

En nuestro caso, al utilizar un mismo disefio de implante modelizado y
misma carga en todos los supuestos, variando exclusivamente las
caracteristicas elasticas del material de fabricacion del implante, evitamos
introducir sesgos de interpretacion en los resultados de tension transferida

a los implantes.
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En este sentido, Bankoglu en 2016 (47), compara el comportamiento
biomecanico de implantes de Y-TZP frente a Ti-6Al-4V con un mismo
disefio de implante en ambos casos y encuentra resultados similares a
nuestro AEF aunque de valores mayores, obteniendo una tension de
209.36MPa para el implante ceramico y 135.88MPa para el de Ti-6Al-4V.
En este caso, observamos mayor magnitud de tensién transferida a ambos
implantes que en nuestro AEF; esto tiene su respuesta en que el modelo
del estudio de Bankoglu se localiza en la zona anterior del maxilar superior
donde encontramos mayor componente horizontal de las cargas oclusales,
que probablemente desarrollen un momento mayor, en comparacion con
la localizacidon posteroinferior escogida en nuestro caso, donde existe un

mayor componente axial de las cargas.

Resultados similares obtiene Bal en 2013 (46), con mayor tension
(191.45MPa) transferida al implante de Y-TZP frente a la transferida al
implante de Ti-6Al-4V (144.96MPa), en un modelo de dientes anteriores,
similares al AEF de Bankoglu (47).

Por otro lado Osman en 2013 (263) continua con la misma corriente de
resultados pero con una menor diferencia de tensién transferida entre
ambos materiales, Y-TZP (87.99MPa) y Ti-6Al-4V (87.7MPa). Esta
reduccion de las diferencias entre las tensiones entre ambos materiales de
fabricacion del implante con respecto a nuestro AEF no son facilmente
comparables, debido a que la protesis modelizada por Osman es una
sobredentadura y difiere demasiado de la nuestra y de los AEF citados

con anterioridad, que son proétesis fijas metalceramicas.
7.2.1.2 Magnitud de tension transferida al hueso periimplantario.

Segun los resultados obtenidos en nuestro AEF, la mayor tension
transferida al hueso cortical periimplantario se observé en el modelo con el
implante mas hiperelastico, de aleacion Ti-Nb-Zr con 17.27MPa y la menor

tension en el mismo hueso cortical para el implante ceramico, y por tanto
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menos elastico, con 16.20MPa.

En este sentido, parece existir una relacion inversa entre el médulo de
elasticidad del implante con la tension transferida al hueso cortical, es
decir, cuanto menor es el médulo de Young del implante mas tension se

transfiere al hueso cortical circundante al mismo.

Lo contrario ocurre en el hueso trabecular, donde la mayor transferencia
de tension se produce en el circundante al implante de Y-TZP con
2.14MPa y la menor tension transferida se localiza en el hueso trabecular
periimplantario de la aleacion hiperelastica de Ti-Nb-Zr con 1.94MPa. No
obstante, es preciso reconocer que cuando se comparan los valores
maximos y minimos de tension sobre el hueso, el trabecular recibe mucha

menos que el cortical, practicamente 8 veces menos.

En resumen, el hueso mas rigido (cortical) recibe menos tensién en
relacion con un implante de comportamiento mas rigido y al contrario, el
hueso mas elastico (trabecular) recibe menos con un implante de
comportamiento mas elastico, aunque como hemos apuntado en el parrafo

anterior, no han de obviarse los valores netos en uno y otro tipo de hueso.

Estos mismos resultados son obtenidos por diversos estudios de
elementos finitos de objetivos y disefio similar al nuestro (46, 47, 263). Bal
y colaboradores (46), encuentran menor tension transferida al hueso
cortical al utilizar un implante ceramico frente a uno de aleacion Ti-6Al-4V
(10.91MPa frente a 11.63MPa respectivamente). También obtiene
resultados semejantes a los nuestros en cuanto a la tensién transferida al
hueso trabecular, donde la menor tensién la transfiere el implante de Ti-
6Al-4V frente al de Y-TZP (1.22MPa frente a 1.53MPa respectivamente).
Estas diferencias de tensidon son menos evidentes que las obtenidas en
nuestra comparacion entre el implante de Y-TZP y el de aleacion Ti-Nb-Zr,

y esto tiene que responder a que la diferencia entre los mddulos de
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elasticidad de estas dos aleaciones y las del Ti-6Al-4V e Y-TZP, son

mucho mayores.

Por otro lado, el ensayo de Caglar en 2011 (48) obtiene similares
resultados en lo referente al hueso cortical: el implante ceramico de alto
modulo de elasticidad transfiere practicamente la mitad de tensién al
hueso cortical que el implante de Ti-6AlI-4V. En este aspecto, sus
resultados son comparables a los nuestros. Sin embargo, al contrario que
en el nuestro, en este trabajo se obtiene de nuevo menor tensién
transferida al hueso trabecular para el implante de Y-TZP; aun asi las
diferencias existentes entre implantes en cuanto a la tensién transferida al

hueso trabecular son mucho menores que para el hueso cortical.
7.2.1.3 Distribucion de la tension al hueso periimplantario.

En cuanto a la distribucion de la tensiéon al hueso periimplantario, no
encontramos en nuestro AEF diferencias significativas entre los cuatro

materiales de fabricacion evaluados.

La tensién en los cuatro casos se localiza principalmente en el hueso
cortical periimplantario mas coronal circundante al cuello del implante,
encontrando también cierta cantidad de tension transferida al hueso

trabecular circundante al apice del implante.

Esta distribucion concuerda con los resultados y las teorias de varios
estudios (138, 221, 264) que postulan que la tension transferida al hueso
periimplantario ante la aplicacién de una carga oclusal se localiza en su

mayor parte en la porcién cortical coronal.

En nuestro caso en concreto, al ser un implante rehabilitado mediante
corona unitaria, la distribucion de la tension al hueso depende de varios
factores, como son la densidad Osea, cargas oclusales y las

caracteristicas del propio implante.
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El primero es la densidad 6sea. Algunos autores sostienen que cuanto
menor sea la densidad 6sea, mayor dispersion de la tension hacia el apice
del implante encontraremos (138). En nuestro caso, al haber modelizado
un hueso tipo 2 con presencia de cortical coronal de propiedades
elasticas bastante mas rigidas que el trabecular, la tension se dispersa en

un bajo porcentaje hacia el apice.

En segundo lugar, depende de las cargas oclusales. En cuanto a direccion
y punto de aplicacion, bajo cargas predominantes axiales la tension tiende
a localizarse en el hueso cortical periimplantario coronal y al cuello del
implante, mas aun en implantes cilindricos, de menor diametro y longitud.
Por otro lado, bajo cargas mas horizontales u oblicuas la tension se
concentra principalmente en la zona de contacto del cuello del implante en
relaciéon a la cortical ésea opuesta a la resultante de la fuerza, como
ocurre en los cuatro casos evaluados en nuestro AEF donde la tension se
localiza en la porcién coronal de la cortical lingual al llevar la carga una
direccion vestibulolingual. En cuanto a la intensidad de la carga, cuanto
mayor sea la carga, mayor sera la intensidad de la fuerza y por tanto
mayor también la tensién transferida (265, 266, 267, 268, 269).

Por ultimo, esta distribucién de la tension depende de la disposicion del
propio implante y de su diametro y longitud, disminuyendo la tensién en el
hueso cortical a medida que aumenta el diametro del implante, y siendo la
longitud influyente en la dispersién por el hueso trabecular (142, 270, 271).
En nuestro AEF, estos aspectos propios al implante no influyeron, ya que
en los cuatro casos evaluados se utilizd el mismo disefio modelado de

implante, tanto en longitud como diametro.

Nuestro ensayo, pese a haber mostrado diferencias respecto a las
magnitudes de tension y deformacion en hueso e implantes para las
diferentes aleaciones a estudio, no las ha encontrado en absoluto en lo

que respecta a su distribucion. Posiblemente, aunque la aleacién



DISCUSION 149

hiperelastica tiene un modulo de Young mas parecido al del hueso cortical
(E=71GPa y E=GPa15) siguen siendo notablemente diferentes, como
también ocurre con el del cemento de un diente natural. En este sentido,
existen estudios que demuestran que el cemento radicular presenta
diferencias en su modulo de elasticidad dependiendo de su localizacién
principalmente apico-coronal; cuanto mas apical, menor moddulo de
elasticidad presenta. EI cemento radicular coronal posee un modulo de
Young medio de 8.7GPa pudiendo llegar hasta los 10GPa, mientras que el
cemento radicular apical tiende a ser mas elastico con un modulo de
elasticidad medio de 3.7GPa pudiendo llegar a los 1.66GPa (272, 273).

Comparando la elasticidad del cemento radicular con la propia del hueso,
no existen grandes diferencias entre un hueso cortical (15GPa) y un
cemento coronal (de hasta 10GPa), y un hueso trabecular (1GPa) y un
cemento apical (de hasta 1GPa). Por tanto, el cemento radicular coronal
localizado proximo a un hueso cortical tiende a tener un mayor médulo de
elasticidad que aquel cemento apical localizado proximo a un hueso
trabecular, con bajo mddulo de elasticidad también. Aun asi, estos
modulos de elasticidad del cemento radicular distan mucho de cualquiera

de los modulos de las aleaciones estudiadas.

En este sentido, y como ya se ha comentado, esta distribucion
caracteristica de la tension al hueso periimplantario coronal responde al
principio del “analisis de haz complejo”, enunciando que cuando dos
materiales con modulos de elasticidad relativamente distintos, como el del
hueso y el implante, se ponen en contacto y se les aplica una carga, el
mayor contorno de tensién se localiza en el primer punto donde ambos
materiales se ponen en contacto. Por tanto, en el sistema hueso-implante
este primer punto coincide con el hueso marginal periimplantario coronal
(191).

Finalmente, otros trabajos de elementos finitos, con objetivos diferentes al
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nuestro, donde se evalua el comportamiento biomecanico de distintos
disefos macroscopicos de implante y de conexién protésica, si que
encuentran mayores diferencias en la distribucién de la tension, tanto al
implante como al hueso periimplantario, obteniendo un mejor
comportamiento los implantes de mayor diametro y de conexidn interna
(274, 275, 276).

7.2.2 Sobre la deformacion de los implantes y del hueso periimplantario.

7.2.2.1 Deformacion de los implantes.

Evaluando los resultados obtenidos tras el AEF se observé una mayor
deformacién del implante de aleacion Ti-Nb-Zr con 93.97um, mientras que
el implante que menos deformacion obtuvo fue el fabricado en Y-TZP con
73.09um.

En este punto es necesario relacionar la tension transferida a los
implantes con la deformacién que sufren. En nuestro AEF el implante que
mayor tension absorbe y a su vez el que menos se deforma es el implante
con alto médulo de elasticidad, de Y-TZP. Al contrario ocurre con el
implante hiperelastico de Ti-Nb-Zr, que recibiendo aproximadamente un
35% menos de tension que el implante de Y-TZP, se deforma mas de un
20% mas que el mismo. Este hecho, responde a la Ley de Hooke, o=E-¢,
que determina que, dentro del limite de proporcionalidad, la deformacion
depende directamente del modulo de elasticidad del material y de la
tensién a la que esta siendo sometido. En este sentido, materiales con
altos modulos de Young son menos deformables que aquellos con

comportamientos mas elasticos.

Sin embargo, nuestros resultados de tension/deformacion, conducen a su
vez a deducir que existe una relaciéon directa entre el mddulo de
elasticidad del material de fabricacion del implante y la transferencia de

tensién al propio implante y en definitiva que un implante mas rigido,
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presenta un comportamiento mas tenaz que uno de elasticidad mayor,
absorbiendo mas energia y deformandose menos. La tenacidad,
entendida como la capacidad de un material de absorber energia durante
la deformacién, tiene relacion directa con el modulo de elasticidad del

material y su limite elastico.

Por esta razén, en nuestro AEF, un implante mas elastico se deforma mas
que uno mas rigido, absorbiendo en ese proceso menor cantidad de
tension. Aun asi, es preciso considerar que estos resultados responden a
una aplicacién de carga estatica, que es la facilmente evaluable mediante
un AEF, mientras que en la funcion masticatoria existe predominio de
cargas dinamicas de impacto y puede que, ante la aplicacién de estas
ultimas, no se obtuviera la misma relacion entre la tension absorbida por el

implante y su deformacion.

En ninguno de los estudios revisados de AEF comparando implantes de Y-
TZP y Ti-6Al-4V se evaluaron datos de deformacion de los implantes, y
s6lo obtenian datos de la tensién transferida al sistema (48, 46, 47, 263),
de manera que, aunque coincidimos con sus resultados respecto a las
magnitudes de tension, no podemos comparar con ellos la deformacion

resultante.
7.2.2.1 Deformacion del hueso periimplantario.

Uno de los puntos clave de nuestro ensayo de elementos finitos era el de
determinar las diferencias de deformacion del hueso de soporte para las
diferentes aleaciones a estudio. No en vano, estos resultados son los que
tienen mas repercusion desde el punto de vista de las recomendaciones
clinicas que puedan derivarse de este ensayo, porque en definitiva la
deformacién puede relacionarse con el remodelado, y en conclusion con la

estabilidad del hueso de soporte (6).

En este sentido, cabe destacar que, para todos los materiales evaluados,
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se produjeron mayores valores de deformacién en el hueso cortical que en
el trabecular. Esto puede resultar contradictorio si se tiene en cuenta que
el hueso cortical es notablemente mas rigido que el trabecular, pero se
entiende perfectamente si se toma en consideracion que nuestro ensayo
ha mostrado que es principalmente el cortical el que recibe tension ante la

carga simulada, para todas las aleaciones a estudio.

El mayor valor de deformacion del hueso lo encontramos en el hueso
cortical circundante al implante de menor moédulo de elasticidad, de
aleacién Ti-Nb-Zr, con 64.99um. Por tanto, se obtiene una relacion inversa

entre el modulo de Young del implante y la deformacion del hueso cortical.

La misma relacion inversa ocurre en el hueso trabecular, donde la menor
deformacién se encuentra en el hueso trabecular circundante al implante
mas rigido, de Y-TZP, con 58.74um.

Comparando las deformaciones éseas y las deformaciones propias de los
implantes encontramos una relacion directa, cuanto mas deformacion
sufre el implante mayor deformacion sufre el hueso que lo rodea. Por
ejemplo, el implante que mas se deforma es el fabricado en Ti-Nb-Zr y el
hueso, tanto cortical como trabecular, circundante a éste es el que sufre

mayor deformacion.

Esto tiene sentido al modelar una osteointegracién ideal del 100% y por
tanto una union intima entre el hueso y el implante, y por tanto, aunque
estos posean distintas propiedades elasticas, el hueso siempre tendera a
deformarse en mayor magnitud cuanto mas se deforme el implante al que
esta integrado. Es preciso considerar que en un medio natural tiene que
mantenerse la misma circunstancia: si utilizamos un implante de Ti-Nb-Zr
eéste se deformara de manera importante ante la aplicacion de carga
funcional masticatoria y el hueso integrado a €l debera responder con una

deformacién equivalente para mantener la union.
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Los valores maximos de deformacidén 0sea obtenidos en el AEF para los
cuatro  materiales evaluados, se pueden interpretar como
microdeformaciones elasticas del hueso periimplantario y por tanto,
extrapolando  estos datos, clinicamente se traducirian en

micromovimientos del implante en su lecho 6seo.

Segun el trabajo de Szmukler-Moncler en 1998 (277) sabemos que el
implante es capaz de soportar micromovimientos de hasta 150um. Valores
superiores a este umbral no son bien soportados por la interfase hueso-
implante pudiendo producir una encapsulacion fibrosa y posible fracaso de
la osteointegracion del implante. Los valores maximos de deformacion,
para cualquiera de las aleaciones a estudio, no superan estas 150um, de
manera que podria considerarse que todas estan en unos niveles de
micromovimiento clinicamente aceptables. No obstante, es preciso
reconocer las limitaciones de este estudio a la hora de realizar una

extrapolacién de los resultados, como la anteriormente enunciada.

En cualquier caso, los resultados muestran deformacion Osea,
principalmente en la cortical del hueso y, como ya se ha comentado, esta
deformacidén puede provocar un proceso de adaptacion y remodelacion,
que en exceso puede incluso conllevar la superacion del limite elastico del
hueso y producirse una deformacién plastica del mismo con la
consecuente reabsorcion 6sea. Diversos estudios clinicos demuestran que
esta reabsorcion se produce principal y precisamente en la cortical

circundante al cuello del implante (9, 11, 278).

En definitiva, en base a los resultados de nuestro ensayo cabe predecir
que el hueso sufrira mayores valores de deformacion para un implante de
condiciones hiperelasticas (Ti-Nb-Zr) que para uno de rigidez mayor (Y-
TZP), bajo las mismas condiciones de geometria del implante, hueso y
carga. Lo que no es capaz de predecir este ensayo, por la naturaleza de

sus limitaciones, es si esta deformacion se situara en un umbral de
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adaptacién fisioldgica, de sobrecarga o incluso de desuso. En
consecuencia, el valor de nuestro ensayo es el de corroborar las
diferencias en los resultados biomecanicos que las distintas aleaciones de
fabricacion de implantes pueden provocar, pero no el resultado biolégico
adaptativo al que conduzcan, para lo cual sera preciso abordar ensayos
clinicos y en modelo animal, que seran la evolucion natural de esta Tesis

Doctoral.









8.CONCLUSIONES
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De acuerdo con los resultados obtenidos y teniendo en cuenta las
limitaciones que este tipo de ensayos tienen, podemos deducir las

conclusiones siguientes:

1. Los resultados del ensayo de ultrasonidos han mostrado que la aleacién
metalica Ti-15Zr presenta un mdédulo de Young aproximado de 104GPa y
un coeficiente de Poisson de 0.33. Estas propiedades elasticas son muy
similares a las que posee la aleaciéon Ti-6Al-4V, que es la mas

comunmente utilizada en la fabricacion de implantes.

2. Los resultados del ensayo de elementos finitos mostraron que el
implante que mas tension recibio fue el de aleacibn menos elastica, de Y-
TZP, mientras que el que menos tension recibio fue el fabricado en una

aleacion hiperelastica de Ti-Nb-Zr.

3. Al respecto de la tension transferida al hueso periimplantario, la cortical
alrededor del implante del Y-TZP fue la que menor tension recibié ante la
aplicacion de la carga funcional simulada y en lo que concierne al
trabecular la menor tension se encontr6 alrededor del implante

hiperelastico fabricado en aleacion Ti-Nb-Zr.

4. El implante que sufrio mayor deformacién fue el fabricado en Ti-Nb-Zr
que es el que cuenta con el menor mdédulo de elasticidad de los implantes
evaluados, mientras que el implante que sufri6 menor deformacion fue el

implante ceramico de Y-TZP, a su vez el de mddulo de Young mas alto.

5. El hueso periimplantario, tanto cortical como trabecular, que mas
deformacién experimentd fue el circundante al implante hiperelastico de
Ti-Nb-Zr.

6. Ante un mismo disefio de implante y protesis y misma carga aplicada,

no se encuentran diferencias significativas en la distribucion de la tension
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al hueso periimplantario comparando los cuatro materiales de fabricacién

evaluados.

7. De acuerdo a estos datos, parece existir un mejor comportamiento
biomecanico de un implante de alto mdédulo de elasticidad cuando esta
rodeado por hueso cortical de similares propiedades elasticas; mientras
que para un hueso trabecular de menor modulo de elasticidad
encontramos mejor comportamiento biomecanico de un implante fabricado

en aleacion hiperelastica.

8. Nuestros datos no nos permiten admitir completamente la hipdtesis
inicial de: “Un implante dental fabricado en un material con relativo bajo
modulo de elasticidad, mas similar al hueso que lo soporta, tendera a
transferir menos tension y a producir menos deformacion del hueso
periimplantario en comparacion con aleaciones con mayor modulo de

elasticidad”, y debemos rechazarla.
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The objective of the present study is to evaluate how the elastic properties of the fabrication material of dental implants influence
peri-implant bone load transfer in terms of the magnitude and distribution of stress and deformation. A three-dimensional (3D)
finite element analysis was performed; the model used was a section of mandibular bone with a single implant containing a cemented
ceramic-metal crown on a titanium abutment. The following three alloys were compared: rigid (Y-TZP), conventional (Ti-6Al-4V),
and hyperelastic (Ti-Nb-Zr). A 150-N static load was tested on the central fossa at 6° relative to the axial axis of the implant. The
results showed no differences in the distribution of stress and deformation of the bone for any of the three types of alloys studied,
mainly being concentrated at the peri-implant cortical layer. However, there were differences found in the magnitude of the stress
transferred to the supporting bone, with the most rigid alloy (Y-TZP) transferring the least stress and deformation to cortical bone.
We conclude that there is an effect of the fabrication material of dental implants on the magnitude of the stress and deformation
transferred to peri-implant bone.

1. Introduction

The ability of dental implants to reliably rehabilitate edentu-
lous spaces has been well studied, but these implants are not
without their technical and biological problems [1].

One of the more frequent and most important biological
issues is marginal crest bone loss around the dental implant.
This type of bone loss can be influenced by a number
of factors, including infection of the peri-implant tissue,
mismatch between the attachment and the implant, surgical

trauma, and biomechanical factors related to occlusal load
[2]. Wolff’s law postulates that bone can be remodeled based
on the forces applied during its normal function, modifying
its internal and external architecture and changing its shape
and density [3, 4]. Mechanically, bone behaves identically
to any other material in that it undergoes deformation
when subject to a load. In this sense, Frost proposed a
criterion for remodeling bone based on the magnitude of the
internal stress it undergoes when performing its designated
function. In other words, bone can support a set amount of
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deformation, beyond which microfractures can be produced,
which in turn can result in bone loss [5]. Clinically, these
microdeformations can translate into micromovements of
teeth or implants. In teeth, micromovements are due to the
elastic deformation of periodontal ligaments, constituting
an unloading of the stress transferred to the support bone;
on the other hand, in implants these micromovements are
due exclusively to microdeformations of the peri-implant
bone. Micromovements greater than 150 gm are not well
tolerated by the bone-implant system, potentially translating
to a loss of implant osseointegration [6]. In the case of
the peri-implant bone, clinical reports describe the loss as
occurring at the level of the marginal bone crest [7-9]. This
localization coincides with the zones of major stress transfer
to the support fixture during the application of functional and
parafunctional forces [10].

Compared with the root of a natural tooth, the rigidity
of an implant created with a conventional alloy (Ti6-Al-
4V) is much greater than the rigidity of the support bone.
According to the principle of “composite beam analysis,”
when two materials with different elastic moduli (such as
bone versus titanium) are placed in contact and one is subject
to a load, the greatest stress is localized at the first point
of contact between the two materials; in the case of dental
implants, this point is the marginal bone crest [11, 12]. Hooke's
Law states that the deformation of a material depends on
its elastic modulus and the stress it experiences. A greater
elastic modulus results in a smaller deformation; thus, in
the bone-implant system, it is the bone that tends to suffer
greater deformations [13]. In short, to prevent peri-implant
marginal bone loss, it is necessary to control the factors that
influence the transfer of occlusal load to the bone-implant
interface. Chiefly, these factors are the type of load (direction
and magnitude), the macroscopic implant design, the implant
surface treatment, the quality and amount of peri-implant
bone, and the properties of the fabrication material of both
the implant and the prosthesis [14].

The most common material used in the fabrication of
dental implants is titanium. Traditionally, commercially pure
titanjum implants are used, but they are limited by the fol-
lowing poor mechanical properties: a relatively lower elastic
modulus and tensile strength and a relatively high chance
of corrosion. Consequently, there has been a shift to using
alloys of titanium with other materials such as vanadium and
aluminum instead. These alloys increase the elastic modulus
and the tensile strength of the implant while decreasing
the chance of corrosion. While the Ti-6A1-4V alloy is the
most frequently used in the fabrication of dental implants,
new and additional biomimetic alloys are currently being
developed to achieve greater biocompatibility and assure
correct functioning in the human body [15].

As a result of the demand for smaller implants that
can be used in locations with limited bone or prosthetic
space availability, more rigid alloys such as Ti-Zr have been
developed that can resist potential implant fractures as a
result of the application of functional loads [16].

Because of the importance of aesthetics to implant-based
prosthetic rehabilitation, there has been a rise in the use of
dental implants made with zirconia partially stabilized with
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yttrium (Y-TZP), producing a more pleasing color than the
unaesthetic look of the metal finish of titanium implants [17].

Each of these alloys has a significantly high Young’s
modulus compared to bone. Young’s modulus of cortical bone
is 15 GPa with a Poisson ratio of 0.30; in contrast, Young’s
modulus of the Ti-6Al-4V alloy is 110 GPa, with a Poisson
ratio of 0.35, and Young’s modulus of the Y-TZP alloy is
210 GPa, with a Poisson ratio of 0.31 [14-17]. As a result, new
alloys with elastic properties that better mimic the properties
of pristine bone with better biomimetics and biocompatibility
than the aforementioned alloys have recently been developed.
Chief among these new alloys are hyperelastic alloys, such
as titanium-niobium-zircon (Ti-Nb-Zr), which, in addition
to titanium and zircon, add metals such as niobium. These
additives reduce Young’s modulus to 71 GPa, which is closer
to that of natural bone [18, 19].

Various studies demonstrate the excellent biomechanical
behavior and the biocompatibility of the Ti-Nb-Zr alloy in
biomedicine with new thermal alloy and surface treatments,
including the addition of new metals such as tantalum [20-
22]. Despite these studies, there is no sufficient evidence sup-
porting its use as a fabrication material for dental implants.

In this context, finite element analysis was performed
to obtain specific data about both the magnitude and dis-
tribution of tension and deformation transferred from the
implant to the supporting bone. Numerous articles appear
in the literature that have investigated the biomechanical
behavior of different types of dental implant and implant-
supported prosthetic rehabilitations. But to date no literature
has evaluated the biomechanical consequences for the bone
supporting the implant, comparing the various alloys used
for fabricating dental implants, which present widely varying
elasticity.

For this reason, the objective of the present finite element
study is to evaluate the influence of the elastic properties of
the implant fabrication materials on peri-implant bone load
transfer in terms of the magnitude and distribution of stress
and deformation.

Our hypothesis is that an implant fabricated using an
alloy with relatively low Young’s modulus, such as Ti-Nb-Zr,
will transfer less stress and produce less microdeformation in
the peri-implant bone when compared to alloys with higher
elastic moduli.

2. Materials and Methods

2.1. Design of the Finite Element Model. A three-dimensional
(3D) finite element model was created to evaluate the mag-
nitude and distribution of the stress in the peri-implant
bone of a single implant with a crown cemented to a
titanjum abutment. The model created was a section of
edentulous, posterior mandibular type II bone according to
the classification scheme of Lekholm and Zarb [27]. The bone
surrounding the implant was 23 mm high and 12 mm wide
with a 1-mm-thick cortical bone layer and the rest comprised
trabecular bone.

The reference for the macroscopic design of the threaded
implant was a standard internal connection implant with
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TaBLE 1: Mechanical properties of materials and fixtures.

Material Component Young’s modulus (GPa) Poisson ratio Reference
Cortical bone 15 0.30 Geng et al. [23]
Spongy bone 1 0.25 Geng et al. [23]
Y-TZP Implant 210 0.31 Piconi and Maccauro [17]
Ti-6AL-4V alloy Abutment and screw 1072 0.30 Alvarez et al. [24]
Implant 110 0.35 Alvarez et al. [24]
Ti-Nb-Zr alloy Implant 71 0.32 Lépez et al. [25]
Cr-Co alloy Crown interior 218 0.33 Alvarez et al. [24]
Feldspathic porcelain Crown surface 65 0.25 Bona et al. [26]

FIGURE 1: Finite element model used.

the following parameters: a 2.8 mm polished neck (Strau-
mann Standard, Institute Straumann AG, Basel, Switzerland),
10mm in length, 41mm in body width and 4.8 mm in
platform width. The body of the implant was aligned with
the treated surface beneath the osseous crest in the cortical
bone, simulating the ideal positioning of an implant with
these characteristics. The cemented titanium abutment was
modeled as a 4.8-mm-wide and 5.5-mm-tall platform (RN
synOcta, Institute Straumann AG, Basel, Switzerland) and a
titanium retaining screw.

A metal-ceramic crown was modeled using a Cr-Co alloy
and a feldspathic ceramic surface; the crown was 8 mm tall
and 10.6 mm wide, with a thickness of 3 mm (1 mm metal
alloy and 1-1 mm ceramic surfacing), and was cemented to the
titanium abutment. The finite element model used is shown
in Figure 1.

2.2. Material Properties and Interface Conditions. The prop-
erties of the materials used in the finite element model were

obtained from the literature and are listed in Table 1. The
materials used in this model are treated as linearly elastic,
homogeneous, and isotropic. The interface between the bone
and implant is assumed to be a 100% ideal osseointegration.
The cement layer between the crown and abutment was
ignored, assuming a precise passive fit and an effective joining
of the two components. The same model was used for all
of the conditions, only changing the appropriate mechanical
properties of the implant to compare the behavior of the
different fabrication alloys (Ti-6Al-4V, Ti-Zr, Y-TZP, and Ti-
Nb-Zr).

2.3. Load and Edge Conditions. For each of the conditions,
a load of 150N was applied to the central occlusal fossa of
the crown in the buccolingual direction and at 6° relative to
the axial axis of the implant as shown in Figure 2, simulating
the physiological load conditions of a mandibular premolar-
molar section.

Stress (according to the von Mises yield criterion) and
deformation data were obtained numerically.

Finite element modeling was performed using the com-
mercial software Ansys 11.0 (Ansys, Swanson Analysis Sys-
tem, Canonsburg, PA, USA). The finite element model used
was composed of 33268 elements and 45517 nodes.

3. Results

The results focus on the highest and lowest von Mises stress
values, the stress distribution in the bone surrounding the
implant and in the implant itself, and the deformation of both
components in the model. To facilitate interpretation of the
data, we separate the results for stress and deformation in the
cortical bone, in the trabecular bone and in the implant for
each of the fabrication alloys.

The maximum and minimum stresses transferred to the
bone and implants are shown in Table 2.

In cortical bone, the highest maximum stress transferred
was produced in the Ti-Nb-Zr model at 17271 MPa, while the
lowest maximum stress was produced by the Y-TZP model
at 16.206 MPa. The opposite holds for the minimum stress
transferred; the lowest value was produced by the Ti-Nb-Zr
model (0.1416 MPa), while the highest minimum stress was
produced by the Y-TZP model (0.1434 MPa). Consequently,
the maximum (16.945 MPa) and minimum (0.14238 MPa)
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FIGURE 2: Load conditions used in the finite element analysis.

TABLE 2: Maximum and minimum von Mises stresses (MPa) in
cortical and trabecular bones and implants for all fabrication
materials.

von Mises stress (MPa)

Fabrication material
Cortical Trabecular Implant
Y-TZP Min  0.1434 0.03851 0.953
Max 16.206 2.142 113.22
Ti-6Al-4V Min  0.14238 0.03779 0.748
Max  16.945 2.038 91.23
Ti-Nb-Zr Min 0.1416 0.03716 0.638
Max 17.271 1.948 76.673

stresses delivered by the Ti-6Al-4V alloy were in the middle
of these ranges.

The results show that there is greater stress transfer
in the cortical bone compared with trabecular bone, inde-
pendent of the typology of the alloy. Additionally, the
results observed in the trabecular bone are opposite of the
results observed in the cortical bone: the highest value
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TaBLE 3: Maximum and minimum deformations (ym) in cortical
and trabecular bone and in implants for the different fabrication
materials.

Deformation (ym)

Fabrication materials
Cortical Trabecular Implant
Y-TZP Min 0 0 45.711
Max 59.971 58.745 73.093
ki Min 0 0 45.006
Max 62.516 60.55 83.145
R Min 0 0 44.492
Max  64.999 62.441 93.979

of maximum stress transferred is caused by Y-TZP with
2.142 MPa, followed by Ti-6Al-4V (2.038 MPa) and Ti-Nb-
Zr (1.948 MPa). The values of transferred minimum stress
for the trabecular bone were ordered in the same way as the
cortical bone; however, the highest value corresponded to
Y-TZP (0.03851 MPa), followed by Ti-6Al-4V (0.03779 MPa)
and Ti-Nb-Zr (0.03716 MPa).

The results also show that the greatest stress is transferred
to the implants, which is significantly different with respect
to bone, including the cortical layer. However, although the
three models were tested using the same load conditions, the
stress imparted is different and is influenced by the elastic
properties of the different alloys. In this way, the alloy that
received the greatest maximum stress was the most rigid
one, Y-TZP, with a value of 113.22 MPa, while the alloy that
received the lowest maximum stress was the least elastic alloy,
Ti-Nb-Zr, with a value of 76.673 MPa. The value Ti-6Al-4V
was consequently between these two values. The same order
applies for the minimum transferred stress: the highest value
was produced by Y-TZP (95.39 MPa) and the lowest by Ti-
Nb-Zr (63.88 MPa).

There were no substantial differences observed in ana-
lyzing the stress distributions between the three models. In
each case, there is a clear distribution of stress in the most
coronal bone region in contact with the implant, which is
the cortical bone corresponding to the marginal crest bone.
This distribution can be explained using the principle of
“composite beam analysis” mentioned previously. The stress
transferred to the peri-implant bone is distributed primarily
to the side corresponding to the direction of the vector of
the applied load. In this case, this vector has a buccolingual
direction and so the stress is distributed primarily in the
lingual sector of the bone surrounding the implant. There
is also some distribution of transferred stress in the bone
adjacent to the apex of the implant that corresponds to the
axial component of the applied load on the model.

Finally, Table 3 shows the values of the deformation
expressed in micrometers (ym). In the cortical bone, the
highest value of deformation was observed in the Ti-Nb-
Zr alloy (64.99 ym) and the lowest in the Y-TZP alloy
(59.97 ym).

Similar results were obtained for the trabecular bone:
the highest deformation was found in the Ti-Nb-Zr alloy
(62.44 ym) and the lowest in the Y-TZP alloy (58.74 ym).
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At the level of the implant itself, the maximum deforma-
tion was produced by the Ti-Nb-Zr alloy at 93.97 ym and the
lowest by the Y-TZP alloy at 73.09 ym.

4. Discussion

This study uses a 3D finite element analysis to compare the
magnitude and distribution of stress and the deformation of
peri-implant bone and the implant itself based on the elastic
characteristics of three alloys used in the fabrication of the
following dental implants: Y-TZP, Ti-6Al-4V, and Ti-Nb-Zr.

In light of the results observed, it is not possible to
completely confirm the hypotheses presented at the start of
the study, though differences were observed in the transfer
of stress depending on the elastic behavior of the implant.
However, these results must be evaluated carefully because
validation of the stress analysis using finite element depends
on the degree to which material properties and geometries,
the applied load, and conditions at the interface align with
reality [28]. In this study, it was assumed that the simulated
structures in the model were homogeneous, isotropic, and
linearly elastic, although these assumptions are not always
the case, especially in bone. The assumptions made here,
however, taken to simplify the model to be able to complete
the analysis, are not different compared to the assumptions
made in other studies that evaluate the behavior of stress in
models of single implants [12, 23, 24, 29].

Our study used cortical and trabecular bone possessing
identical geometries and mechanical properties for each of
the models. In this way, the model agrees with a majority of
biomechanical studies of finite elements, although there are
a number of studies that delineate a transitional bone type
with trabecular and cortical properties that is in contact with
the surface of the implant and possesses Young’s modulus
and a Poisson ratio different from the rest of the modeled
bone and simulating bone in the process of scarification
[30]. In our study, trabecular and cortical bone possess
identical mechanical properties in each of the models, given
our supposition of established osseointegration versus an
ongoing process of bone healing.

Our analysis used an occlusal load of 150N at an angle
of 6° relative to the axial axis of the implant, simulating the
average values produced in a patient with dental implants
and similar to the normal occlusal forces generated during
mastication [31, 32]. During the actual mastication process,
however, much more complicated load patterns are produced
that are nearly impossible to replicate, necessitating the sim-
plified load conditions used for our models. Not surprisingly,
it should be noted that the forces tested in our analysis are
essentially static, corresponding to the characteristic forces
of a central bruxism, as opposed to masticatory forces,
which would be primarily dynamic. Furthermore, the type
of load in conjunction with the elastic properties of the
support material can influence the biomechanical result.
These limitations have to be considered when interpreting the
final results.

To better interpret the stress and deformation results, we
will concentrate on the Y-TZP and Ti-Nb-Zr materials, as
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their properties correspond to the extremes of the range of
values obtained from our simulations.

Following the application of the load, there were no
differences observed in the distributions of stress at the
surrounding bone due to the different fabrication materials;
thus, given the same dental implant design, the mechanical
properties of the fabrication material do not seem to affect
the distribution of stresses in the peri-implant bone. Figures
3 and 4 show the stress distributions in the bone, both cortical
and trabecular, and in the implants created from Y-TZP
(Figure 3) and Ti-Nb-Zr (Figure 4). In both cases, the peaks of
stress for all the variables were located in the marginal cortical
bone in contact with the implant on the side corresponding
to the directional vector of the applied load. These results are
in line with the majority of studies using finite element testing
for single implants [12, 23, 24, 29].

Similarly, there were no differences observed in the
distribution of the stress transferred to the implant across the
different fabrication materials used; however, there were sig-
nificant differences in the magnitudes of the stress delivered
to each of the different implants. The material that received
the greatest stress was Y-TZP, while the one that received
the least amount of stress was Ti-Nb-Zr; thus, there appears
to be a direct relationship between Young’s modulus of the
material and the stress transferred to the implant itself. This
result can be explained by the elastic characteristics of the
fabrication material; for the same load and implant design,
a more rigid implant absorbs more stress. Similar results
were obtained by Caglar et al. in their analysis of finite
element comparing zircon and titanium implants [33-35].
These results also correspond to the results of Osman et al.
who analyzed a denture model and, in comparing the two
materials, found similar results but with smaller differences
in the two materials [36], likely because the design of the
prosthesis was different from the one studied here and from
the designs in the previously cited studies.

The greatest von Mises stress transferred to the cortical
bone was produced around the Ti-Nb-Zr implant, which was
the one with the smallest elastic modulus. Thus, an inverse
relationship between the elastic modulus of the implant and
the stress transferred to the cortical bone seems to exist.

The opposite result occurred in the trabecular bone: the
lowest stress occurred around the implant created from Ti-
Nb-Zr. Therefore, the alloy with the lowest elasticity modulus
appears to transfer less stress to the bone structure with a
lower Young’s modulus and thus is closer to the implant
material; yet it transfers the greatest amount of stress to
cortical bone, which has a greater elastic modulus.

It can therefore be argued that when the peri-implant
bone possesses a greater Young’s modulus, for example, that
of cortical bone, better biomechanical behavior and therefore
lower stress transfer to bone are achieved with implant
fabrication materials with high elastic moduli, such as the Y-
TZP alloy used in our study. On the other hand, for bone with
alower elasticity modulus, such as trabecular bone, less stress
is transferred when the implant is made using alloys with
mechanical properties similar to bone; therefore, the ideal
implant material would have a low Young’s modulus, such as
the Ti-Nb-Zr alloy in our model. Caglar et al. evaluate the
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biomechanical behavior of zircon and titanium implants and
obtain results similar to ours: the stress transfer to cortical
bone is greater with implants with lower Youngs moduli.
However, they observe similar results when looking at the
stress at the trabecular bone, while our analysis shows that
less stress is transferred using an implant with a low Young’s
modulus, albeit with smaller differences than the differences
found in cortical bone [33].

The cortical bone thus absorbs the greater part of the
distribution of transferred stress. To prevent this bone from
being subjected to even greater stress, implants made from
alloys with a high elastic modulus could have better biome-
chanical behavior. Additionally, in implants, the marginal
cortical bone is of vital importance to the maintenance and
correct prognosis of implant-based prosthetic rehabilitation,
and thus, it is important that the distribution of transferred
stress here be supported by the structure.

In both bone structures (cortical and trabecular), we
found an inverse relationship between deformation and
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F1GuURe 3: Distribution of the stress in the entire model (a), cortical bone (b), trabecular bone (c), and implant (d) for the Y-TZP material.

Young’s modulus of the fabrication material; that is, when the
elastic modulus is low, the deformation experienced by both
the cortical and trabecular bone is high. The deformation data
obtained in the cortical and trabecular bone for the same
fabrication material are very similar, meaning that although
cortical bone receives more stress than trabecular bone, they
deform practically the same amount due to the higher elastic
modulus and rigidity of the cortical bone.

This behavior of stress distribution is in line with the basic
principle of the conservation of energy; for the same load,
the implant that receives less stress transfers more at the first
point of contact with bone and thus transfers less to the rest of
the bone. That is, an implant with a low elastic modulus (Ti-
Nb-Zr) absorbs less stress but transfers more stress to cortical
bone and less to trabecular bone and vice versa for the implant
with a high elastic modulus (Y-TZP).

The deformation that the implant undergoes is also
inversely proportional to Youngs modulus of its fabrica-
tion material. The implant that underwent the greatest
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F1GURE 4: Distribution of the stress in the entire model (a), cortical bone (b), trabecular bone (c), and implant (d) for the Ti-Nb-Zr material.

deformation was the Ti-Nb-Zr implant, which concurs with
the increase in deformation of the bone surrounding the
implant because maintaining good osseointegration between
bone and implant requires the bone to deform just as much
as the implant does.

Extrapolating the deformation results for peri-implant
bone in this in vitro study to clinical reality, the deformations
obtained are so low that they have to be measured in microm-
eters, the largest produced where cortical bone made contact
with the Ti-Nb-Zr implant (64.99 ym). These deformation
values could be compatible with a good prognosis of implant-
based prosthetic rehabilitation because they do not pass the
150 pm threshold, the accepted tolerance limit of the system.
Deformations that exceed this amount could translate to loss
of implant osseointegration [6]. However, importance should

be given to the quantitative results of this study; the finite
element model created here is carried out using a perfect
physiological load on the implant, which are load conditions
that are difficult to replicate in vivo.

Given the limitations of extrapolating results to clinical
practice and the fact that it is impossible to reproduce oral
physiological and anatomical conditions exactly in finite
elements analysis, the present results should be treated with
caution.

Nevertheless, according to the results, implant with a
high elastic modulus would appear to display better biome-
chanical behavior, particularly when in contact with cortical
bone with a higher elastic modulus, in which the greater
percentage of tension is distributed prior to functional
loading.
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5. Conclusions

On the basis of the data analysis and given the limitations of
the finite element analysis, we can conclude the following:

(1) The dental implant fabrication material affects the
magnitude of the stress transferred both to the peri-
implant bone and to the implant itself.

(2) The greatest transferred stress was obtained from
cortical bone using a Ti-Nb-Zr implant. In bone
with a high Young’s modulus or in cortical bone, the
greatest stress transfer occurs when the fabrication
material of the implant has a low Young’s modulus.

(3) There were no significant differences among the
three implant fabrication materials with regard to
the distribution of stress in either the surrounding
bone or the implant itself. The stress is distributed
primarily in the marginal crest region of the peri-
implant cortical bone.

(4) There is a proportional, inverse relationship between
the deformation of the peri-implant bone and the
dental implant fabrication material. A low elastic
modulus in the fabrication material results in greater
cortical and trabecular bone deformation, contrary to
our initial hypothesis.
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10.1.2. Comunicacion oral de investigacion en el X/V Congreso de la
Sociedad Esparola de Cirugia Bucal (SECIB).
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Introduccién: In vitro el plasma promueve la propa-
gacion celular y podria mejorar la adhesion entre los
tejidos blandos y los aditamentos protésicos.
Objetivo: Se reahiz6 un ensayo clinico controlado
aleatorizado a triple ciego para valorar in vivo el efecto
de limpiar la superficie de aditamentos protésicos con
plasma de Argon sobre la adhesion celular y la orienta-
cion de las fibras de colageno en un estadio de cicatri-
zacion temprano.

Material y Método: Treinta pacientes sanos con im-
plantes sumergidos recibieron aleatoriamente en la
segunda cirugia un pilar especialmente disedado tal
y como lo proporciona el fabricante (grupo control) o
tratado con plasma de Argén (grupo experimental). A
las dos semanas se obtuvo una biopsia de los tejidos
en contacto con el pilar y se retiraron los pilares. La
superficie del pilar se estudio con microscopia electré-
nica de barrido. Se analizé: porcentaje de drea ocupada
por células presencia o ausencia de células aspecto de
células adheridas y presencia de contaminantes,
Ademds se realizo un estudio histolégico para evaluar
la densidad y la orientacion de las fibras de colageno en
los tejidos blandos periimplantarios. El analisis estadis-
tico se llevd a cabo mediante la prueba de normalidad
de Kolmogorov-Smirnov y la prueba de homogeneidad
de varianzas de Levene.

Resultados: El drea media ocupada por células fue de
1514% (rango 291 a 4427) y 3375% (rango 237 a 684)
para el grupo control y experimental respectivamen-
te. Esta diferencia tuvo tendencia a la significatividad
(P=0.089). La proporcion de muestras presentando cé-
lutas adheridas fuec homogénea entre los dos grupos.
En 17 casos las células se adhiricron de manera efi-
ciente y en 11 casos las células presentaron filopodios
sin diferencias estadisticamente significativas entre los
grupos. Ningan caso del grupo experimental mostrd
contaminacién con “cocobacterias” dando lugar a di-
ferencias estadisticamente significativas entre grupos
(P=0.006). La densidad de las fibras de colageno fue
mayor en el drea “basal\" “medial” y “coronal” del
grupo experimental comparada con el coatrol con una
diferencia estadistica en el drea basal. La orientacion
de las fibras varié de acuerdo al drea coordinada con
fibras oblicuas mds predominantes en el grupo experi-
mental que en ¢l control.

Conclusién: El plasma de Argén favorece la adhesion
celular e influye positivamente en la orientacién de las
fibras de colageno. Se necesitan mas estudios para con-
firmar estos resultados y para estudiar la posible rele-
vancia clinica en el mantenimiento de la salud de los
tejidos periimplantarios.

SAiBano 19 pe NOVIEMBRE
SALA PrINCIPAL - 13:00 H.

C75 - INFLUENCIA DEL MATERIAL DE FA-
BRICACION DE IMPLANTES DENTALES EN
LA TRANSMISION DE CARGA AL TERRENO
DE SOPORTE

Pére; Pevida E.; Brizuela Velasco A.; Monticelli F.;
Jiménez Garrudo A.; Chavarri Prado D.; Solabarrie-
ta Méndez E.; Dehesa Ibarra B.

Introduccién: La aleacion Ti6AlV la mas utilizada
en la fabricacion de implantes posee un Médulo de
Young de 110 GPa o cual dista mucho del relativo al
hueso que ¢s de 14GPa en hueso cortical y 1.4GPa en
hueso esponjoso.

Esto supone un problema biomecanico puesto que
segun ¢l fendomeno de anélisis de haz complejo cuan-
do dos materiales unidos con diferentes Modulos de
Young son sometidos a carga transmiten la tension
principalmente en el primer punto en ¢l que entran en
contacto.

Como consecuencia la tension y por tanto deformacién
en ¢l caso de los implantes se concentra a nivel de la
cresta 6sea produciendo la pérdida de hueso marginal.
Por necesidades comerciales se han desarrollado alea-
ciones de implantes tales como TiZr e implantes cera-
micos de Y-TZP con propiedades elasticas distintas a la
aleacién Ti6Al4V.

Objetivos: Evaluar 1a influencia del material de fa-
bricacion de implantes dentales en la transferencia de
tension al hueso periimplantario tras la aplicacion de
carga funcional.

Material y Método: Se realiza Analisis de Elementos
Finitos de modelo de hueso mandibular en zona pre-
molar con implante de 4mm de diametro y 10mm de
longitud con corona metal-cerdmica cementada sobre
pilar de titanio.

A cada componente del modelo se le otorga sus propie-
dades elasticas correspondientes Modulo de Young y
Coeficiente de Poisson, El inico componente que varia
sus propiedades es el implante dependiendo del mate-
rial evaluado Ti6A14V TiZr o Y-TZP.

Se aplica al modelo una carga de 150N sobre fosa cen-
tral y 6 grados respecto al plano oclusal simulando asi
una carga funcional en sector premolar. Tras el andlisis
se recogen los datos de tensién transferida al hueso pe-
riimplantario tanto la magnitud como las caracteristi-
cas de su distribucion.

Resultados: Los resultados muestran diferencias sig-
nificativas en la tension que sufre el hueso ante la apli-
cacion de carga funcional dependiendo del material de
fabricacion del implante dental utilizado.
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La mayor tension transferida al hueso de soporte se ob-
ticne cuanto mas elevado es el Mddulo de Young del
material de fabricacion de implante y se localiza en los
primeros milimetros de hueso marginal crestal.
Conclusiones: EI material utilizado en la fabricacién
de implantes dentales parece influir significativamente
en la transferencia de carga al hueso periimplantario,
Cuanto mas diferencia exista entre las caracteristicas
elasticas del implante y el hueso pristino parece existir
mayor tension transferida al terreno de soporte y por
tanto mayor riesgo de deformacion y pérdida del hueso
marginal periimplantario.
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10.1.3. Comunicacién oral de investigacion en el 46 Congreso de la
Sociedad Espanola de Protesis y Estética (SEPES).
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46 CONGRESO ANUAL DE LA SOCIEDAD ESPANOLA DE PROTESIS ESTOMATOLOGICA Y ESTETICA

16:30h
COIl- 48

TIPIFICADO Y EVALUACION DE LAS PROPIEDADES MECANICAS DE LA ALEACION TIZR
PARA IMPLANTES DENTALES.

Autor principal: ESTEBAN PEREZ PEVIDA.

Coautores: ARITZA BRIZUELA VELASCO, FRANCESCA MONTICELLI, JOSE MARIA MANE-
RO PLANELLA, MIQUEL PUNSET FUSTE, FRANCISCO JAVIER CIL MUR.

Centro de trabajo: UNIVERSIDAD DE ZARAGOZA.

INTRODUCCION Y OBJETIVOS

La aleacién Ti6Al4V, la mas utilizada en la fabricacidon de implantes dentales, presenta un
modulo de Young o elasticidad tipificado de 110 GPa, el cual dista mucho del relativo al hueso
que es de aproximadamente 14GPa en hueso cortical y 1.4GPa en hueso esponjoso. Por la
necesidad de comercializacion de implantes dentales mas estrechos se han desarrollado
aleaciones, como la TiZr, con mayor rigidez para asi evitar la posible fractura del implante
estrecho ante la aplicacion de las cargas funcionales. Existen ensayos de la utilizaciéon de
esta aleacion para aplicaciones meédicas, aln asi no se encuentran publicadas en la literatura
actual las propiedades mecanicas de dicha aleacion. El objetivo del ensayo es tipificar las
propiedades mecanicas, Mddulo de Young y Coeficiente de Poisson, de la aleacién TiZr.

METODOLOGIA

Se utilizan 5 implantes de aleacion TiZr (Straumann Roxolid SLA® Bone Level) de 48mm de
diametro y 14mm de longitud. Se cortan los implantes resultando una muestra cilindrica de
6mm de longitud y paredes paralelas. Se determina la densidad de las muestras mediante
métodos hidrostaticos para después determinar las propiedades mecanicas generando pul-
s0s de ultrasonidos tanto longitudinal como trasversalmente a la muestra con una frecuen-
cia de 5MHz, obteniendo asi el médulo elastico o de Young vy el coeficiente de Poisson de la
aleacion TiZr.

RESULTADOS

Tras el ensayo experimental se obtienen como datos previos la longitud, masa y masa su-
mergida para determinan la densidad de las muestras. Este dato es necesario para incluirlo,
junto con la velocidad de onda longitudinal y transversal del ultrasonidos, en la ecuacio-
nes correspondientes de obtencidn del Médulo de Young y al Coeficiente de Poisson de la
aleacién. Se obtienen unos valores de Médulo de Young entre 102.7 y 104.7 GPa y un Coefi-
ciente de Poisson de 0.33.

CONCLUSIONES

La aleaciéon TiZr de implantes dentales posee unas propiedades mecanicas similares a la
aleacion Ti6AI4V mas comunmente utilizada en su fabricacion, obteniendo un Mddulo de
Young aproximado de 103GPa y un Coeficiente de Poisson de 0.33. Estos datos contindan
distanciandose de las propiedades mecanicas relativas al hueso pristino.

16:45h
COI-54

EVALUACION DE LA ESTABILIDAD POSTURAL CON PROTECTORES BUCALES Y DIFE-
RENTES POSICIONES MANDIBULARES UTILIZANDO UNA PLATAFORMA DE ESTABILO-
METRIA.
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