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OMS: Organización Mundial de la Salud. 

Ti-6Al-4V: Aleación Titanio-6Aluminio-4Vanadio. 

GPa: Gigapascales. 

Ti-15Zr: Aleación Titanio-15Zirconio. 

Y-TZP: Cerámica de zirconia estabilizada con itria. 

Ti-Nb-Zr: Aleación Titanio-Niobio-Zirconio. 

AEF: Análisis de elementos finitos. 

d.C: Después de Cristo. 

s.: Siglo. 

ºC: Grados centígrados. 

O: Oxígeno. 

C: Carbono. 

V: Vanadio. 

Mo: Molibdeno. 

Nb: Niobio. 

Cr: Cromo. 

Fe: Hierro. 

Si: Silicio. 

Zr: Zirconio. 

Hf: Hafnio. 

Sn: Estaño. 

Ti-Nb: Titanio-Niobio. 

Ti-Hf: Titanio-Hafnio. 

Ti-Ta: Titanio-Tantalio. 

Ti: Titanio. 

MPa: Megapascales. 
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PPR: Prótesis parcial removible. 

PPFDS: Prótesis Parcial Fija Dentosoportada. 

PPFIS: Prótesis Parcial Fija Implantosoportada. 

PTR: Prótesis Total Removible. 

PTFIS: Prótesis Total Fija Implantosoportada. 

IL-1A: Interleukina 1A. 

IL-1B: Interleukina 1B. 

RAE: Real academia de la lengua española. 

N: Newton. 

Kg: Kilogramo. 

m/s2: Metro/segundo al cuadrado. 

F: Fuerza. 

W: Trabajo mecánico. 

J: Julio. 

S: Superficie. 

l: Longitud. 

l0: Longitud incial. 

E: Módulo de elasticidad o Módulo de Young. 

FMO: Fuerza máxima de oclusión. 

PGE2: Prostaglandina E2. 

COX-2: Cicloxigenasa-2. 

RANKL: Ligando del receptor activador del factor nuclear Kappa-b. 

CSF: Factor estimulador de colonias. 

µm: Micras. 

mm: Milímetros. 

m: Masa. 
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msub: Masa sumergida. 

Cr-Co: Cromo-Cobalto. 

GHz: Gigahercios. 

GB: Gigabytes. 

TB: Terabytes. 

rpm: Revoluciones por minuto. 

sd: Desviación estándar. 

 





 

 

 

 

 

2. INTRODUCCIÓN Y MOTIVACIÓN 
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La vida era monótona y sencilla, hasta que explotó en el Cámbrico. 

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 evolución del hueso como tejido conectivo, desde ese periodo, ha sido 

constante y orientada al desempeño de sus funciones mecánicas, 

metabólicas y sintéticas. Pero antes fue el hueso y mas tarde el diente. 

Estos aparecieron con la formación de las mandíbulas en los 

gnatostomados, grupo que incluye a los peces y los tetrápodos, como una 

mejora en su alimentación, lo que  posibilitó el aumento de tamaño de los 

vertebrados en general (1). 

Algunos autores (2) sostienen que durante la evolución humana, una 

modificación genética que afecta a la expresión de la proteína MYH16, 

condujo a un menor desarrollo de la musculatura masticatoria, esto a  su 

vez a una disminución del tamaño maxilar lo cual por su parte permitió un 

mayor volumen para ser aprovechado por el cerebro. 

De cualquier manera, la configuración maxilofacial y dentaria humana no 

ha cambiado sustancialmente en los últimas decenas de miles de años. 

Sin embargo, lo que ha cambiado de manera radical es la esperanza de 

vida de la especie, sobre todo en los últimos 100, situándose en 2015, 

según datos de la Organización Mundial de la Salud (OMS), en 71.4 años. 

La edad está directamente relacionada con la perdida de dientes. Parece 

demostrada una asociación entre la pérdida de rendimiento masticatorio 

en adultos de edad avanzada con la disminución de contactos oclusales 

en los sectores posteriores. Igualmente parece existir una relación entre la 

disminución de la fuerza oclusal aplicada y la disminución de la cantidad 

de saliva (3).  

La utilización de implantes, un elemento aloplástico que sustituye a la raíz 
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del diente ausente, en la rehabilitación de piezas dentales pérdidas, 

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

(4). 

El principal material usado en la fabricación de implantes dentales es el 

titanio. En un principio se utilizaron implantes de titanio comercialmente 

puro, aunque debido a sus limitadas propiedades mecánicas se comenzó 

a utilizar el titanio en aleación con otros materiales como el vanadio y  el 

aluminio (5). Su gran ventaja es su capacidad de ostoeintegración, 

entendida esta como la conexión directa, estructural y funcional entre el 

hueso vivo, ordenado, y la superficie de un implante sometido a carga 

funcional. 

La unión de un implante a su hueso de soporte es rígida, con escasa 

capacidad de movimiento ante la aplicación de carga puesto que, al 

contrario que los dientes, carece de ligamento periodontal. Por tanto, la 

tensión que recibe un implante se transforma en deformación, tanto 

propia, como del hueso que le rodea. Si esta deformación supera el 

umbral de deformación ósea se producirán microfracturas óseas y se 

activará un fenómeno 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 fabricación de implantes dentales, la aleación Ti-6Al-4V 

es la más común. Presenta como principales inconvenientes el contar con 

un módulo 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 añadir otro problema en su comportamiento 

biomecánico, puesto que según el principio de análisis de haz complejo, 
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cuando dos materiales con diferentes módulos de Young están unidos en 

un mismo entorno mecánico y  son sometidos a carga, tienden a transmitir 

la tensión principalmente en el primer punto en el que entran en contacto. 

Según este principio, la tensión, y por tanto deformación en el caso de los 

implantes dentales de Ti-6Al-4V, se concentrará a nivel de la cresta ósea. 

Es preciso tener en consideración que los estudios clínicos 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 están desarrollando nuevas aleaciones más 

biomiméticas con la finalidad de que sean más biocompatibles y permitan 

asegurar un correcto funcionamiento en el cuerpo humano.  

Por la necesidad de comercialización de implantes dentales más 

estrechos, para poder ser utilizados en localizaciones con limitada 

disponibilidad, tanto ósea como de espacio protésico, se han desarrollado 

aleaciones, como la aleación Ti-15Zr, con mayor límite de fractura para así 

evitar esta complicación en un implante estrecho ante la aplicación 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 

metálico 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 más parecido al sustrato dentario. Si bien son ciertas estas 

ventajas estéticas, este material cuenta con un módulo de Young que 

prácticamente duplica el del Ti-6Al-4V, y por tanto se aleja todavía más del 

propio del  hueso (12, 13). 

Por otro lado, algunos autores defienden que el uso de nuevas aleaciones 

con propiedades elásticas más similares al hueso prístino pueden ser de 

vital importancia para conseguir un mayor biomimetismo y 
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biocompatiblidad, y de aquí surgen nuevas aleaciones hiperelásticas que 

aparte del titanio y el zirconio añaden metales como el niobio (Ti-Nb-Zr), 

reduciendo así el módulo de Young de la aleación y acercándose al del 

hueso. 

En la literatura científica actual no está suficientemente descrito el 

comportamiento biomecánico ante la aplicación de carga de estos 

materiales hiperelásticos en relación al hueso periimplantario, de la misma 

manera que no hay evidencia sobre si es preferible emplear un material 

más rígido o más elástico en la fabricación de implantes, si se pretende 

controlar la tensión y deformación transferida al terreno de soporte. Por 

este motivo, la justificación de este trabajo de investigación es clarificar 

esta cuestión, mediante un análisis de elementos finitos. 







	

	

	

	

	

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

La primera prótesis de la que se tiene constancia, no es un diente natural 

o artificial sujeto a los dientes vecinos, como se ha encontrado en cráneos 

egipcios o fenicios, sino que es una implantación necrópsica realizada 

durante el Neolítico (hace unos 9000 años). El cráneo encontrado era de 

una mujer joven que tenía un trozo de falange de un dedo introducido en 

el alveolo del segundo premolar superior derecho (14).  

Los restos antropológicos más remotos de implantes dentales, colocados 

in-vivo son los de la cultura maya. El arqueólogo Popenoe en 1931 

descubrió, en la Playa de los Muertos en Honduras, un cráneo que 

presentaba en la mandíbula tres fragmentos de concha introducidos en los 

alvéolos de los incisivos. Este cráneo data del año 600 d.C. Los estudios 

radiológicos determinaron la formación de hueso compacto alrededor de 

los implantes, haciendo suponer que dichos fragmentos se colocaron en 

vida (14, 15). 

A principios del s.XIX se llevó a cabo la colocación de los primeros 

implantes metálicos intra-alveolares destacando a Maggiolo, que en 1809 

introdujo un implante de oro en el alveolo de un diente recién extraído 

(16). Así mismo, en las primeras décadas del s.XX Payne presentó la 

técnica de implantación en el 3er Congreso Dental Internacional, utilizando 

una cápsula de plata colocada en el alveolo de una raíz (14).  

Fue en 1978 cuando se presentaron los estudios experimentales del grupo 

sueco de Göteborg dirigido por P. I. Brånemark y T. Albrektsson (17). En 

1952, el profesor Brånemark comenzó a realizar una investigación con 

estudios microscópicos in-vitro de la medula ósea en tibia de conejo, para 

conocer mejor la vascularización, tras practicar traumatismos óseos. El 

estudio se llevo a cabo introduciendo una cámara de titanio en el hueso 

del conejo, como se observa en la FIGURA 1. La sorpresa surgió cuando 

al ir a retirar la cámara se comprobó que era imposible, ya que la 
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estructura de titanio se había 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 osteointegración y 

a partir de entonces se comenzaron a realizar estudios para rehabilitar 

animales edéntulos, que resultaron eficaces, por lo que surgió la idea de 

crear un sustituto para la raíz de los dientes que estuviera anclado en el 

hueso maxilar (18). 

La introducción de los implantes en la odontología ha permitido a los 

odontólogos 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 prótesis 

removibles. 

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

Tras el descubrimiento de los implantes dentales osteointegrados con los 

trabajos de Brånemark (19, 20) y Schroeder (21), se posibilitó la 

rehabilitación de cualquier edentulismo con una alta predictibilidad. Por 

esto, hoy en día, una de las opciones más indicadas para solventar la 

pérdida de uno o más dientes suele ser una prótesis soportada y/o 

retenida sobre implantes dentales, ya que es una opción 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 más extremos o de una complejidad mayor, tanto en 

edentulismo parcial como total, mediante la utilización de implantes 
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dentales. Podríamos afirmar que los implantes dentales han pasado de ser 

la excepción a ser uno de los tratamientos más utilizados en rehabilitación 

de dientes perdidos. 

La implantología es hoy una técnica con base científica y con lejanos 

antecedentes históricos, que ha ido evolucionando por la constante 

necesidad de restituir la pérdida dentaria. Por tanto, hoy en día los 

implantes dentales endoóseos son dispositivos que se insertan en el 

hueso maxilar para reponer dientes naturales perdidos. La prótesis fija 

(coronas o puentes) se unen a los implantes, una vez osteointegrados en 

el hueso, para restaurar la función masticatoria.  

Podemos definir entonces la rehabilitación mediante prótesis fija 

implantosoportada como aquel sistema formado por el implante dental, el 

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

 

3.2 Sistema hueso-implante-prótesis 

3.2.1. El hueso 

El hueso es un tejido conjuntivo especializado, cuya organización, 

dinámica y composición le permiten desempeñar una función mecánica de 

sostén y participar en la homeostasis mineral, teniendo un papel primordial 

en el equilibrio del calcio (23). 

El hueso está constituido por células y una matriz extracelular. La matriz 

cuenta a su vez con un componente orgánico y otro inorgánico. El 

componente orgánico de la matriz es en un 90% colágeno tipo I y el resto 

proteínas diversas. Respecto al componente inorgánico de la matriz es 

fundamentalmente fosfato cálcico, 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 

orígenes contrapuestos: el osteoblasto, capaz de formar hueso y de origen 

mesenquimal y el osteoclasto, capaz de eliminar hueso y de origen 

hematopoyético. Además, cuando los osteoblastos quedan recubiertos por 

la matriz que ellos mismos han formado, pueden evolucionar hacía otro 

tipo de célula ósea, el osteocito, directamente implicado en la 

mecanotransducción del hueso (24). 

Todos los componentes del hueso están ordenados de forma bien 

definida. Los osteocitos están situados en las lagunas óseas y 

comunicados entre sí por canalículos. La matriz extracelular se dispone en 

forma de capas y según lo haga se creará hueso cortical o compacto y 

esponjoso o trabecular. El hueso, está formado por una capa externa de 

tejido denso, compacto o hueso cortical que define los límites del hueso 

interno medular, esponjoso o hueso trabecular el cual contiene además 

grasa y médula hematopoyética (23). Aproximadamente el 20 por ciento 

de la masa ósea esquelética es trabecular mientras que el resto es 

cortical, pero a proporción volumen/superficie, el trabecular es 10 veces 

mayor que la del cortical (24). 

El hueso trabecular o esponjoso es poco elástico y más plástico con 

menor densidad, pudiendo resistir mejor las deformaciones. El hueso 

cortical es poco plástico y más elástico 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 clasificación clínica del tipo de hueso en el campo de la implantología, 

basada en la relativa proporción de hueso cortical y trabecular donde un 

hueso de clase I 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 clasificación es reinterpretada para denominar 
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como hueso pobre a un hueso de clase IV, se debe entender que esto es 

una apreciación clínica, basada en el limitado éxito inicial de colocación de 

implantes maquinados con diseños relativamente simples o en la mínima 

estabilidad mecánica que se consigue con la inserción del implante en 

este tipo de hueso, en lugar de un juicio certero de la calidad biológica del 

mismo (25, 26). 

En este sentido, cuando se toma en consideración la capacidad de 

cicatrización 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 sólo dos mecanismos 

fundamentales del desarrollo óseo capaces de modificar la calidad y/o la 

distribución del material óseo mineralizado: el modelado y el remodelado 

óseo (27). 

El modelado óseo consiste en una combinación no acoplada (en distintos 

sitios) de aposición osteoblástica de hueso nuevo y destrucción 

osteoclástica de hueso preexistente. Así, en las metáfisis, el crecimiento 

óseo se asocia a fenómenos de reabsorción en la superficie externa y de 

formación en la interna, mientras que, en las diáfisis, ocurre lo contrario. 

Este proceso permite que los distintos huesos conserven su forma durante 

el proceso de crecimiento además de una renovación constante del 

esqueleto antes de que cese el crecimiento, y puesto que su balance 

global de masa es generalmente positivo, es la única forma genuina de 

ganar masa ósea (28). 

La remodelación es un proceso acoplado de remoción osteoclástica de 

pequeñas cantidades de hueso preexistente, que es repuesto total o 

parcialmente por formación osteoblástica en el mismo sitio, con balance 

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

repara zonas microdañadas (27).  

 

TABLA 1: Mediadores químicos liberados por el osteocito como resultado 

de su función mecanotransductora y su efecto en las células efectoras 

(29). 

 

Los  daños por fatiga en el hueso activan, y aparentemente son a su vez 

limitados, el fenómeno del remodelado. En esta función es fundamental el 

papel que desempeña el osteocito. Es la denominada como 

mecanotransducción: las cargas aplicadas en el hueso generan una 

determinada deformación de la matriz extracelular, lo cual produce a su 

vez una modificación de la presión del fluido intracanalicular que rellena 

los canales en los cuales tienen dispuestos los osteocitos sus 

prolongaciones. Finalmente esto conduce a la activación del osteocito, que 

por medio de una serie de mediadores químicos (TABLA 1), generará una 

determinada respuesta por parte de las células efectoras (osteoblasto y 

osteoclasto) (29). 

 

Mediador 
Químico Efecto 

PGE2 
Estimulación de la diferenciación osteoclástica (vía 

CSF y RANKL) e inhibición o estimulación de la 
diferenciación osteoblástica. 

NO 
Disminución de la segregación de RANKL y aumento 

de la segregación de OPG por parte de los 
osteoblastos. 

OPN 
Diferenciación de los preosteoblastos en zonas de 

carga ósea. Está aumentada en zonas de producción 
de hueso inmaduro por parte de los oteoblastos. 

ESCLEROSTINA 
Unión al receptor LRP5 para inhibir la vía de la 

proteína Wnt, que tiene como función el control de la 
diferenciación osteoblástica y la inhibición de la 

apoptosis. 



 
ANTECEDENTES Y ESTADO ACTUAL DEL TEMA 39	
	  

	

	

 

3.2.2. Materiales de fabricación de implantes dentales 

3.2.2.1 Propiedades de los materiales 

Todo material posee una serie de propiedades, que le otorgan un 

determinado comportamiento biomecánico ante la aplicación 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 está relacionada directamente con la deformación en la 

llamada Ley de Hooke donde σ=E·ε, es decir, si ejercemos una fuerza o 

tensión (σ) sobre un cuerpo con módulo de elasticidad determinado (E), 

este sufre una deformación (ε) de manera directamente proporcional a la 

fuerza aplicada. En este sentido podemos encontrar materiales más o 

menos rígidos y por tanto que necesiten más o menos tensión para sufrir 

deformación. Entonces, cabe destacar como propiedad elástica de los 

materiales el módulo de Young o módulo de elasticidad, cuanto mayor es 

este más rígido es el material y por tanto, menos deformable (30). 

En este punto se debe mencionar el límite elástico de todo material, el cuál 

es determinante para que dicho material pase de sufrir una deformación 

elástica a una deformación plástica. Una deformación elástica es aquella 

donde al dejar de someter al material a tensión, dicho material vuelve a su 

estado y dimensiones iniciales, es decir, sufre una deformación transitoria. 

En contraposición, una deformación plástica determina unos cambios 

dimensionales del material al interrumpir la aplicación de tensión sobre el 

mismo. Por tanto, un material con alto límite elástico necesita mayor 

deformación para cambiar dimensionalmente de manera permanente, es 

decir, para sufrir una deformación plástica (31). 

Por tanto, al aplicar una tensión a un material este tenderá en mayor o 

menor medida, dependiendo de su módulo de Young, a deformarse de 

manera transitoria o elástica hasta llegar a deformarse de manera 
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permanente o plástica dependiendo del límite elástico de dicho material. Si 

tras sobrepasar el límite elástico del material, se sigue aplicando tensión al 

mismo la deformación plástica alcanzará el límite de fractura 

produciéndose consecuentemente la fractura del material (32). 

Por otro lado, cuando un material se tracciona, existe no sólo una 

deformación axial sino también una contracción lateral. Poisson demostró 

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 biológico 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 tóxico ni producir ningún tipo de 

reacción 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 fabricación de implantes dentales 

Las propiedades principales que hacen del titanio y sus aleaciones una 

buena opción para una amplia variedad de aplicaciones, son su alta 

resistencia mecánica, baja densidad y excelente resistencia a la corrosión. 

Ejemplos de estas aplicaciones incluyen la fabricación de diversos 

componentes para la industria aeronáutica, la química y la biomédica 

(FIGURA 2). 

En el campo de los biomateriales, el uso del titanio y sus aleaciones se ha 

implementado desde el año 1951, y ha ido aumentando de forma 

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

térmica, en comparación con la de los aceros inoxidables. 

El titanio es el cuarto metal más abundante en la corteza terrestre, siendo 

los otros tres, el aluminio, el hierro y el magnesio. Sufre una 

transformación alotrópica a la temperatura de 882°C, pasando de una 

estructura hexagonal compacta (fase alfa α) a una estructura más dúctil, 

cúbica centrada en el cuerpo (fase beta β). Esta temperatura de 

transformación se ve influida por los elementos adicionales con los que el 

titanio forme aleación, dando lugar a una 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 aleación 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 transformación α/β 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 

único metal que aumenta la temperatura de transición y además tiene alta 

solubilidad en ambas fases, alfa y beta. Entre los elementos intersticiales, 

el oxígeno 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 

más utilizados en las aleaciones de titanio son V, Mo y Nb. Una 

concentración suficiente de estos elementos hace posible estabilizar la 

fase beta a temperatura ambiente. De los elementos beta eutectoides, los 

más utilizados son Cr, Fe y Si (35). 

Además de estos elementos, existen los que se consideran como neutros 

debido a que disminuyen la temperatura de transformación α/β 

ligeramente e incrementan la temperatura de transformación a 

concentraciones altas, entre ellos están el Zr, Hf y Sn. Estos elementos 

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

Las aleaciones de titanio α/β pueden tener dos tipos de microestructuras: 

laminar o equiaxial. 

Cuando se eleva la temperatura por encima del β transus la estructura del 

material es laminar. Si el enfriamiento es lo bastante rápido, unas placas 

de fase α crecen en el borde de los granos de fase β. Dependiendo de la 

velocidad del enfriamiento se obtendrán distintos tamaños. Un 

enfriamiento rápido provoca la formación de placas más finas. Una 

microestructura laminar proporciona un mejor comportamiento a la 
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fluencia, una mayor tenacidad y una mejor resistencia a la propagación de 

grietas (37, 38). 

Cuando se eleva la temperatura de la aleación al dominio de la fase α+β y 

se enfría se obtiene una microestructura equiaxial. Esta microestructura 

está constituida de granos de α primarios equiaxiales en una matriz de β 

transformado. Una microestructura equiaxial proporciona una mayor 

ductilidad, mejor resistencia a la iniciación de grietas para la fatiga y es 

más deformable (37, 38). 

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

comportamiento de ductilidad y resistencia en la aleación de titanio. 

Si generalizamos, las aleaciones α conservan sus propiedades de 

resistencia mecánica y a la fluencia a temperaturas altas. Las aleaciones 

casi α, se utilizan por su destacada resistencia a la fluencia y su 

estabilidad a temperaturas elevadas, puesto que contienen pequeñas 

cantidades de elementos estabilizadores de la fase β. La resistencia de las 

aleaciones de titanio α/β puede mejorarse sometiéndolas a un tratamiento 

de solubilización y de envejecimiento. Algunas aleaciones se usan 

también en estado de recocido, en el que tienen tendencia a la fractura 

frágil (36).  

Las aleaciones β, aún cuando su contenido de dicha fase es mayoritario, 

no son realmente monofásicas. En ellas, la transformación en fase α es 

muy lenta y casi se puede afirmar que, a temperatura ambiente, son 

totalmente β. Pueden envejecerse durante periodos prolongados y 

sometiéndolas a tratamiento térmico a bajas temperaturas aumenta su 

resistencia a la tracción. El mecanismo de endurecimiento está 

relacionado con la precipitación de la fase α o de una mezcla de las fases 

α y β. En general, las aleaciones β se caracterizan por su excelente 

capacidad de deformación. Al someterlas a tratamiento térmico, muestran 
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una elevada relación resistencia a la tracción/peso, pero su ductilidad baja 

y la fractura que presentan es de carácter tenaz. Sus características, en lo 

que se refiere al endurecimiento por deformación, son buenas, por lo que 

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

Recientemente, se han investigado ciertas aleaciones binarias de titanio 

para su uso en la fabricación 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 clínico en los últimos años (39). El Roxolid 

es una aleación basada en una formulación binaria de 83-87% de Ti y 13-

17% de Zr en su forma metálica, no en forma de dióxido 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 corrosión del Ti-6Al-4V, especialmente el vanadio, pueden 

producir efectos citotóxicos, citoestáticos y daño cromosómico (41). Sin 

embargo, un estudio clínico reciente no ha conseguido encontrar señales 

de citotoxicidad asociadas al vanadio, en las células epiteliales alrededor 

de los implantes (42).  

No obstante, la característica principal que define al Ti-15Zr han sido sus 

propiedades mecánicas mejoradas, respecto al Ti-6Al-4V. Su límite 

elástico es de 953Mpa, mientras que el del Ti-6Al-4V es de 680Mpa y el 

del comercialmente puro de 310Mpa. Por esta razón, los implantes de Ti-

15Zr han tenido una indicación directa de uso para los implantes 

estrechos, que a su vez van dirigidos a la rehabilitación de zonas en las 

que la disponibilidad de hueso en anchura es escasa. Esto permitiría 

afrontar estas situaciones evitando la morbilidad asociada a la cirugía de 

regeneración ósea guiada (43) y previniendo complicaciones mecánicas 

como la fractura del implante. 
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Más allá de las complicaciones mecánicas, es preciso considerar que uno 

de los problemas biológicos más frecuentes y de mayor importancia 

alrededor de un implante es la pérdida ósea marginal crestal, que pone en 

compromiso su supervivencia y la de la prótesis que soporta. Se ha 

demostrado que esta pérdida ósea crestal puede estar influida por muchos 

factores, incluyendo infección de los tejidos peri-implantarios, desajustes 

entre el aditamento y el implante, trauma quirúrgico y finalmente factores 

biomecánicos relacionados con la carga oclusal ejercida durante la función 

masticatoria y la parafunción (44). Para este último factor biomecánico, se 

ha estudiado ampliamente la manera en la que influye la geometría del 

implante (tamaño y forma) y en menor medida como lo hacen sus 

propiedades elásticas. Sin embargo, en un sistema rígido como el de 

implante-prótesis abocado a la tensión/deformación durante la aplicación 

de carga, el comportamiento elástico del implante es clave en la magnitud 

y la distribución de carga transferida al hueso de soporte y en definitiva en 

la respuesta adaptativa o catabólica que en él se genere (45). En la 

literatura científica actual se pueden encontrar escasos trabajos cuyos 

objetivos sean demostrar si es preferible contar con una aleación de 

fabricación de un implante dental rígida o relativamente elástica o incluso 

de características hiperelásticas, desde el punto de vista biomecánico en 

relación con el hueso de soporte (46, 47, 48). Todos ellos son ensayos 

basados en modelos matemáticos, con resultados ocasionalmente 

contradictorios.  

Desde este punto de vista y hasta la fecha, las características elásticas de 

la aleación binaria Ti-15Zr son desconocidas y su rendimiento 

biomecánico incierto. 

Otro material que actualmente se esta utilizando en la fabricación de 

implantes dentales es el circonio. El circonio (Zr) es un elemento químico 

de número atómico 40 situado en el grupo 4 de la tabla periódica de los 

elementos, cerca del Ti, razón por la cual sus propiedades son similares. 
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Es un metal duro, resistente a la corrosión, similar al acero. En estado 

puro no se encuentra en la naturaleza, pero se puede obtener a través de 

procesos fisico-químicos complejos. La cerámica de zirconio se obtiene 

principalmente mediante una cloración reductiva a través del denominado 

proceso de Kroll: primero se reduce con cloruro, para después reducirlo 

con magnesio. A temperatura ambiente presenta una configuración 

molecular del tipo monoclínico. Esta configuración es extremadamente 

frágil, de manera que para mejorar las propiedades de la zirconia (ZrO2) 

se le añaden 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 cerámica de Y-TZP es a lo que en odontología 

hacemos referencia cuando hablamos de circonio (49). 

El Y-TZP podría solucionar los problemas estéticos que plantean los 

implantes metálicos, ya que su color es de un blanco intenso y, al ser un 

cerámico, no sufre corrosión. Además cuenta con propiedades mecánicas 

interesantes como lo son su dureza, su módulo elástico y su bajo 

coeficiente de fricción. Estas propiedades hacen de este un material 

atractivo, ya que tiene una tenacidad algo más alta que la mayoría de 

materiales cerámicos. Otras propiedades interesantes son su gran 

estabilidad química, la resistencia a altas temperaturas, su resistencia a la 

abrasión 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 todavía no se puede conocer con seguridad como 

será su respuesta a largo plazo. Se han publicado algunos estudios (50, 

51, 52) sobre la osteointegración de los implantes de este material, pero 

hay muy poca bibliografía sobre el comportamiento mecánico de implantes 

dentales fabricados con este material (53). Es preciso tener en cuenta que 

las características elásticas de los implantes cerámicos de Y-TZP son las 

que más 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 elásticas más similares al hueso 

prístino, con un mayor biomimetismo y biocompatiblidad, entre las que 

destacan aleaciones hiperelásticas (Ti-Nb-Zr) que aparte del titanio y el 

zirconio añaden metales como el niobio. El niobio (Nb) es un elemento 

químico de número atómico 41 situado en el grupo 5 de la tabla periódica 

de los elementos. Es un metal de transición dúctil, 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 aleación con el Ti y el Zr, se 

genera  un metal con un módulo de Young de 71GPa, que se acerca más 

al del hueso de soporte (55, 56). Además, el límite elástico que está 

publicado para estas aleaciones es de 687.03MPa, muy próximo al de Ti-

6Al-4V convencional, que es de 680MPa (57). 

En este sentido, existen varios estudios que demuestran el buen 

comportamiento biomecánico y la biocompatibilidad de la aleación Ti-Nb-

Zr en biomedicina, con nuevos tratamientos térmicos de la aleación y de la 

superficie e incluso con la adición de nuevos metales como el tántalo (58, 

59, 60). Aún así, actualmente no existe evidencia suficiente que avale su 

utilización como material de fabricación de implantes dentales. 

3.2.3. Opciones rehabilitadoras del paciente edéntulo parcial o total 

Existen varias opciones de rehabilitación ante una desdentación parcial o 

total. Las opciones protéticas rehabilitadoras son básicamente tres en el 

paciente parcialmente edéntulo: Prótesis Parcial Removible (PPR), 

Prótesis Parcial Fija Dentosoportada (PPFDS) y Prótesis Parcial Fija 

Implantosoportada (PPFIS). De la misma manera son tres para el paciente 

edéntulo: Prótesis Total Removible (PTR), Prótesis Total Removible 

Implantorretenida (Sobredentadura) y Prótesis Total Fija 

Implantosoportada (PTFIS). 
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Las prótesis removibles por definición son aquellas que pueden ser 

retiradas y colocadas por parte del paciente sin necesidad de asistencia 

por parte del odontólogo.  

Una PPR rehabilita los tramos edéntulos que presente el paciente. 

Dependiendo del diseño y material de fabricación de la prótesis podemos 

encontrar dos tipos de PPR; de resina acrílica con retenedores a los 

dientes mesial y/o distal al tramo edéntulo, o de tipo esquelético con 

conector mayor de aleación metálica y acrílico. Éste último tipo requiere un 

diseño más detallado y presenta ciertas ventajas frente a la PPR de 

acrílico, como poseer mayor retención, soporte y estabilidad; por el 

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

Una PTR rehabilita al paciente edéntulo total; normalmente el material de 

fabricación es la resina acrílica aunque podemos encontrarlas reforzadas 

con mallas internas de aleación metálica. Las PTR tienen el inconveniente 

de que, al no presentar el paciente ningún diente, perdemos la posibilidad 

de añadir a la prótesis algún tipo de retenedor sobre estos pilares  y 

aumentar así la retención, soporte y estabilidad de la prótesis (61).  

Por este motivo existe otra opción de rehabilitación del paciente edéntulo 

total mediante prótesis removible implantorretenida o sobredentadura. En 

este caso gracias a la inserción de implantes dentales es posible la 

retención de la prótesis total removible con ataches axiales o mediante 

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

La prótesis fija como definición es aquella que no puede ser retirada y 

colocada por parte del paciente y es necesaria la intervención del 

odontólogo para su inserción y retirada. 

Una PPFDS utiliza los dientes que mantiene el paciente parcialmente 

edéntulo como pilares de fijación de la prótesis mediante el tallado de 
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estos dientes pilares y la utilización de un medio cementante como método 

de retención de la prótesis (64). 

Una PPFIS utiliza implantes dentales como soporte de la prótesis parcial 

para rehabilitar los tramos edéntulos sin necesidad de utilizar los dientes 

del paciente. 

Una PTFIS utiliza implantes dentales como soporte y retención de una 

prótesis 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 desdentación parcial o total la opción más 

eficiente de tratamiento, en términos de retención, soporte y estabilidad de 

la prótesis y confort del paciente, es una prótesis fija dento o 

implantosoportada y de preferencia implantosoportada si nos basamos en 

las tasas de éxito y supervivencia del meta-análisis de Pjetursson et al. 

(65) comparando PPFDS, PPFIS y PPFDIS y otros estudios comparando 

las tasas de éxito en rehabilitaciones implantosoportadas versus 

dentoimplantosoportadas (66).  

Aún así el tratamiento del edentulismo mediante la utilización de implantes 

dentales no está exento de complicaciones tanto técnicas como 

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

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

de evaluación y determinantes del éxito de un implante:  

Criterios de evaluación del éxito de los implantes dentales: 

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

carga funcional  

- Todos los implantes sujetos a investigación deben de tenerse en cuenta. 
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- Hasta que un método para establecer la movilidad del implante se 

establezca como estándar, el que se emplee será específicamente 

descrito en términos operativos. 

- Las radiografías para medir la pérdida de hueso serán periapicales 

estándar, con puntos de referencia y angulaciones específicos. 

Determinantes del éxito de un implante:  

- El soporte resultante que brinda el implante es adecuado para la 

colocación de una prótesis funcional y estética, que es satisfactoria para 

ambos, paciente y dentista.  

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

atribuible a los implantes.  

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

inmóviles cuando se comprueban clínicamente.  

- La pérdida vertical de hueso, después del primer año de función, es 

inferior a los 0.2mm anuales. 

El tercer consenso de la Asociación Europea de Osteointegración en 2012 

(68) evaluó cuatro revisiones sistemáticas acerca de las complicaciones 

mecánicas, biológicas y estéticas de las rehabilitaciones, tanto unitarias 

como múltiples, 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 años y del 94.9% a los 10 

años y una tasa de supervivencia de la corona protésica de 96.3% a los 5 

años y del 89.8% a los 10 años. Aún así se observaron unas tasas de 

complicaciones mecánicas del 8.8%, biológicas del 7.1% y estéticas del 

7.1%. Basándose en estos datos se postularon las siguientes 

recomendaciones: 
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- Las coronas unitarias implantosoportadas están consideradas como 

una modalidad de tratamiento segura y efectiva dadas sus tasas de 

supervivencia tras 5 y 10 años. 

- Las complicaciones mecánicas son frecuentes, de manera más 

notable el aflojamiento del tornillo y del pilar. 

- Se ha de tener en consideración la presencia de complicaciones 

estéticas y biológicas, aún siendo menos frecuentes que las 

técnicas. 

- Los pacientes sometidos a esta rehabilitación han de presentar 

condiciones saludables orales y sistémicas y deben incluirse en un 

sistema de mantenimiento bien estructurado tras el tratamiento. 

Para las rehabilitaciones múltiples sobre implantes se obtuvo una tasa de 

supervivencia de los implantes del 95.7% a los 5 años y del 92.8% a los 

10 años y una tasa de supervivencia de la rehabilitación protésica del 

93.6% a los 5 años y del 86.7% a los 10 años. Aún obteniendo altas tasas 

de supervivencia, las complicaciones biológicas y técnicas fueron 

frecuentes, tales como fracturas de la cerámica, complicaciones en tejidos 

duros y blandos, aflojamiento del pilar o del tornillo, pérdida del orificio de 

acceso a la restauración y la pérdida de retención. Sólo el 66.4% de los 

pacientes estuvieron exentos de cualquier tipo de complicación. 

Basándose en estos datos se postularon las siguientes recomendaciones: 

- Las prótesis múltiples implantosoportadas se han de usar cuando 

exista una indicación apropiada para ello. 

- Las prótesis múltiples implantosoportadas están consideradas como 

un método de tratamiento seguro y predecible con altas tasas de 

supervivencia a los 5 y 10 años. 

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

implantosoportadas. 

- Las complicaciones mecánicas y técnicas son frecuentes y es 

esencial realizar un correcto diseño de la prótesis para mantener la 

estabilidad de la rehabilitación a largo plazo. 

- Los pacientes sometidos a esta rehabilitación han de presentar 

condiciones saludables orales y sistémicas y deben incluirse en un 

sistema de mantenimiento bien estructurado tras el tratamiento. 

 

3.3. Biomecánica 

El Diccionario de Odontología “Mosby” define la Biomecánica como la 

ciencia que estudia las fuerzas que actúan sobre las células del cuerpo, la 

relación entre el comportamiento biológico de las estructuras vivas y las 

influencias físicas a las cuales están sometidas y la física de los procesos 

vitales.  

La biomecánica permite realizar predicciones sobre el comportamiento, 

resistencia, fatiga y otros aspectos de diferentes partes del cuerpo cuando 

están sometidos a unas condiciones determinadas. En este sentido las 

rehabilitaciones implantosoportadas están sometidas a condiciones de 

carga cuando sobre ella actúan las fuerzas o cargas oclusales, en función 

y parafunción, transmitiéndose sobre el sistema prótesis-implante-hueso 

periimplantario y produciendo una respuesta en el mismo.  

3.3.1 Principios fundamentales de la mecánica 

Para entender la biomecánica es necesario tener presentes los principios 

básicos de la mecánica. La mecánica es la rama de la física que estudia y 

analiza el movimiento y reposo de los cuerpos, y su evolución en el 
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tiempo, bajo la acción de fuerzas. La dinámica establece las relaciones 

existentes entre las fuerzas que actúan sobre un determinado cuerpo y el 

movimiento resultante. La estática 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 además de un módulo 

(o valor absoluto) tiene dirección y sentido. Podríamos definirla como una 

acción que tiende a producir un movimiento sobre un cuerpo, de manera 

que este cuerpo adquiere una aceleración proporcional a la magnitud de la 

fuerza aplicada. La unidad de medida de la fuerza será el Newton (N) y el 

módulo de su vector se calcula mediante la siguiente ecuación, aplicando 

la Segunda Ley de Newton: Fuerza (N) = Masa (Kg) x Aceleración (m/s2) 

(30). 

Por lo tanto, la aplicación 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 mecánico (W). El trabajo mecánico (W) es una 

magnitud escalar y se mide en julios (J). Se puede considerar entonces al 

trabajo como un método de transferencia de energía a un sistema, al 

aplicarle una fuerza y causar un desplazamiento del punto de aplicación 

de la fuerza (30, 73). 

En este sentido las fuerzas que actúan sobre una estructura se denominan 

cargas y se pueden clasificar en estáticas o dinámicas dependiendo de si 

cambian en función del tiempo o permanecen constantes (73). Una carga 

estática se aplica con lentitud, para evitar efectos vibratorios o dinámicos 

en la estructura. La carga aumenta de forma gradual desde cero hasta su 

valor máximo y después se mantiene constante, sin ser retirada ni repetida 

un número excesivo de veces y por tanto carece de efectos dinámicos o 

inerciales debido al movimiento (74). Una carga dinámica hace referencia 

a una aplicación repentina de la carga, donde el tiempo es prácticamente 
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cero y es por definición aquella que se aplica cuando se produce un 

movimiento o efecto de inercia (75). Una carga dinámica puede tener 

muchas formas; las cargas de impacto se aplican y retiran de manera 

repentina y las cargas fluctuantes se mantienen más tiempo y su 

intensidad varía continuamente. 

Existen tres tipos de fuerzas o tensiones simples, tracción, compresión y 

cizallamiento. Por otro lado, cuando una fuerza externa actúa sobre un 

cuerpo, se produce una tensión/estrés dentro del mismo igual a la fuerza 

aplicada dividida por el área sobre la que actúa y es representada por la 

fórmula σ=F/S. Por lo tanto una fuerza de tracción provoca una tensión de 

tracción, la fuerza de compresión tensión de compresión y la fuerza de 

cizallamiento o flexión tensión de cizallamiento (76). 

La fuerza de tracción es aquella provocada por una carga que tiende a 

estirar un cuerpo y por tanto siempre tiene como resultado una 

deformación por tracción. 

La fuerza de compresión es aquella provocada por una carga que tiende a 

acortar o comprimir un cuerpo y que va acompañada por una deformación 

por compresión. 

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

cuerpo sobre otro. 

El carácter de la distribución 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 deformación. 

Asociado a la fuerza y la deformación está 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 elástica cuando la deformación que sufre ante la 
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aplicación de tensión es elástica, es decir, si al retirar las fuerzas aplicadas 

recupera su forma y dimensión. Por el contrario un cuerpo puede sufrir 

una deformación plástica si ésta es permanente y no se recupera tras 

retirar la fuerza que la ha provocado (30). 

Para entender la relación entre la elasticidad de un cuerpo, la fuerza 

aplicada y la deformación 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 tracción, al 

ir aumentando el valor de F la barra crecerá en longitud (l), siendo l0 la 

longitud inicial de la barra. En este sentido la barra se ha deformado, 

podemos definir la deformación unitaria (ε) como el cociente entre el 

alargamiento absoluto de la barra (l- l0) y su longitud inicial l0. Obteniendo 

la siguiente fórmula ε=l- l0/ l0 

La fuerza (F) aplicada sobre la barra genera un esfuerzo o tensión (σ) y le 

genera una deformación unitaria (ε). Al aumentar la fuerza se describe una 

curva expresada en la grafica de la FIGURA 3. 

FIGURA 3. Curva tensión/deformación 
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Conforme aumentamos la fuerza (F) aumentamos el esfuerzo sobre el 

cuerpo generando una deformación que en principio será elástica hasta 

sobrepasar el límite elástico de la barra, si en este momento retiramos la 

fuerza la barra volvería a su longitud inicial. Si continuamos aplicando 

fuerza seguiría aumentando el esfuerzo superando el límite elástico de la 

barra obtendríamos ya una deformación plástica, si en este momento 

retiramos la fuerza la barra no volvería a su estado inicial y se producirá 

una deformación permanente. Si continuamos con el aumento de la fuerza 

incrementando aún más el esfuerzo llegará un momento en el que la barra 

se romperá al sobrepasar su límite de fractura (32). 

Ambos, esfuerzo o tensión (σ) y deformación (ε) se relacionan entre sí 

mediante la llamada Ley de Hooke, donde σ=E·ε y E es el módulo de 

elasticidad o módulo de Young del cuerpo al que se le aplica la fuerza. 

Esta constante es característica de cada cuerpo y cuanto mayor sea su 

valor menor será la deformación del cuerpo para una tensión determinada. 

Luego se deduce que la mayor o menor deformación que puede 

experimentar bajo una tensión/estrés determinada depende de su 

rigidez/módulo de elasticidad, de tal forma que aquellos menos rígidos o 

menos resistentes sufrirán mayor deformación y al revés. Así, un módulo 

de Young  alto significa material rígido, poco deformable, necesitándose 

mucho estrés (tensión) para deformarlo. 

En el supuesto de la barra explicado con anterioridad, al producirse el 

alargamiento se produce también un estrechamiento o disminución de la 

sección transversal. Se ha comprobado que la disminución de la sección 

transversal es proporcional al alargamiento del cuerpo ante la aplicación 

de fuerza. Esta disminución de la sección transversal característica de 

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

Finalmente podemos definir energía de deformación (U) o trabajo interno, 
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a diferencia del trabajo externo efectuada por la carga sobre el cuerpo, 

como la energía absorbida por el cuerpo durante el proceso de carga. 

Según el principio universal de conservación de la energía, esta energía 

de deformación es igual al trabajo efectuado por la carga, siempre que no 

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

3.3.2 Cargas oclusales 

Trasladando estos principios mecánicos al sistema estomatognático la 

carga oclusal que se aplica a un diente, restauración o implante podría  

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 compresión son bien toleradas por el sistema debido a su 

componente principalmente axial. Las fuerzas de tracción 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 rotación que transfieren tensión importante al sistema (78). 

Ante cualquier fuerza o carga sobre el sistema prótesis-implante-hueso el 

resultado será una determinada cantidad de tensión/deformación. La 

capacidad lesiva de una fuerza o carga oclusal viene determinada por el 

momento de rotación o torque que se produzca, el cual es igual a la 

fuerza/carga multiplicada por la distancia en perpendicular desde la 

dirección de la fuerza hasta el centro de rotación del implante. Este 

momento de rotación aumentará cuando (79, 80, 81): 

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

carga hasta el centro de rotación.  

- cuanto mayor sea la magnitud de la carga aplicada. 

- cuando aumente el ángulo formado por la dirección de la  fuerza con 
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el eje longitudinal del implante.  

- cuanto más se aleje de 90º el ángulo formado por la fuerza y la 

superficie de aplicación. 

- cuando aumente en horizontal el punto de aplicación 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 

tensión 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 estáticas como dinámicas.  

Precisamente, alrededor de las coronas sobre implantes se pueden 

describir los dos tipos de fuerza en función del tiempo de aplicación. Por 

un lado la estática, que es la que se aplica sobre una estructura de forma 

continua durante un tiempo determinado. Un ejemplo sería la sobrecarga 

que genera un paciente bruxista cuando está apretando (82). Por otro 

lado, la carga dinámica hace referencia a una aplicación súbita de la 

fuerza, donde el tiempo no tiene prácticamente valor. Sería la carga que 

generamos durante la masticación, que se puede describir como 

sucesivas fuerzas de impacto (82). 

En investigación es habitual emplear, debido a su alta repetibilidad (83),  la 

fuerza máxima de oclusión (FMO) que es el esfuerzo máximo de 

apretamiento ejercido entre los dientes de una arcada respecto a la 

antagonista. La FMO esta influida por las características musculares, la 

morfología cráneofacial, el periodonto, estado de los dientes, el sexo y 

factores psicológicos. Esta FMO es una carga estática, al contrario que las 

cargas oclusales de la masticación y es utilizada para evaluar los 

momentos más 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 máximos de 888N y 576N 

respectivamente (84). Sin embargo, un estudio clínico observacional más 

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 masticación 

tenga valores considerablemente menores que la FMO. 

Por otro lado, parece demostrado que en una oclusión normal se produce 

una distribución 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 III, en la que el fulcro está en las articulaciones 

temporomandibulares (ATM), la potencia en los músculos masticatorios y 

la resistencia en los dientes. Los resultados del mismo trabajo de 

Watanabe del 2005 (85) avalan esta distribución 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), sometió a estudio el efecto de la orientación tridimensional de la 

fuerza oclusal en la magnitud de la máxima fuerza de mordida en tres 

zonas diferentes de la dentición natural: canino, segundo premolar y 

segundo molar. Los resultados mostraron de nuevo que para cada 

dirección, la fuerza producida registrada fue mayor en las zonas 

posteriores que en la zona canina. 

Esta distribución de carga explica las diferencias que se encuentran entre 

la morfología y anatomía de los dientes anteriores y los posteriores. Los 

molares tienen raíces por un lado anchas y ese aumento de superficie les 

permite ser muy eficaces en la disipación de tensión y por otro lado   

cortas, lo cual no supone un problema puesto que el componente principal 

de la fuerza de compresión que reciben es fundamentalmente vertical. Al 

contrario los dientes anteriores poseen raíces relativamente estrechas y 
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largas ya que están sometidos a una menor magnitud de tensión pero de 

dirección más 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 

prótesis implantosoportadas obteniendo datos similares e incluso mayores 

que en la dentición normal, sobre todo en pacientes totalmente edéntulos 

con rehabilitaciones completas implantosoportadas (87, 88). Ciertos 

estudios han considerado que las fuerzas sobre este tipo de restauración 

son hasta 3 veces superiores a las que se producen con dentición natural 

(89). Algunos autores explican este hecho en la ausencia de 

mecanorecepción fina en los pacientes portadores de implantes, en los 

cuales la ausencia de ligamento periodontal y sus mecanoreceptores debe 

de ser sustituida por una oseopercepción en la que otros receptores se 

encargan de la recogida de la información aferente (hueso, ATM, 

musculos, etc....) y debe de producirse un fenómeno de adaptación del 

sistema nervioso central para modular la respuesta, basado en un 

fenómeno de neuroplasticidad (90, 91, 92). Por este motivo los pacientes 

rehabilitados con prótesis sobre implantes, tienen problemas para producir 

fuerzas de agarre oclusal de baja magnitud y tienen una deficiente 

adaptación a la dureza del alimento, masticando con la misma fuerza uno 

blando que uno duro (93, 94). 

Otros autores han encontrado fuerzas de masticación inferiores en 

implantes, cuando se les compara con pacientes dentados. Mericske-

Stern en 1995 (95), en pacientes parcialmente edéntulos observó 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 prótesis 

sobre implantes,  una mordida suave de 15,7N, 50,1N en masticación y de 



 
ANTECEDENTES Y ESTADO ACTUAL DEL TEMA 61	
	  

	

	

 

144,4N para la FMO. 

En definitiva, cabe esperar que cuando se rehabilita a un paciente 

mediante una restauración completa implantosoportada aumente 

notablemente la fuerza de masticación del paciente equiparándose a la de 

la dentición natural, al contrario de lo que ocurre en pacientes portadores 

de prótesis completas removibles, que poseen 5-6 veces menos fuerza 

masticatoria que aquellos portadores de prótesis parciales removibles. En 

conclusión parece que existe una relación 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 prótesis mucosoportadas (89, 97). 

3.3.2.2 Dirección 

La distribución de la tensión en el sistema prótesis-implante-hueso 

depende, no solo de la magnitud de la carga sino también de la dirección 

de las fuerzas oclusales, como factor de aumento del momento de 

rotación ya comentado 

Numerosos autores defienden que la masticación produce principalmente 

fuerzas verticales sobre los dientes, aunque también son creadas fuerzas 

transversales debidas al movimiento horizontal de la mandíbula y la propia 

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

Sabemos que existen tres ejes dominantes de carga en implantología oral: 

mesiodistal, vestíbulolingual y oclusoapical. El contacto oclusal puede 

comúnmente 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 anatomía de los dientes 

remanentes o de las restauraciones y sus antagonistas y de las 
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orientaciones de los músculos 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 prótesis. 

Es la dinámica mandibular, guiada por los músculos masticatorios, la que 

se ve alterada y por consiguiente también la dirección de las cargas que 

se transmiten al sistema prótesis-implante hueso, cuando no ocurría lo 

propio en términos de magnitud, como ya se ha apuntado. En este 

sentido, un estudio electromiográfico demostró que las prótesis 

implantosoportadas eran funcionalmente semejantes a la dentición natural 

aunque con una menor coordinación neuromuscular y un aumento de la 

actividad de los músculos temporales, atribuido a la ausencia de ligamento 

periodontal y sus mecanoreceptores (99). El estudio clínico de Svensson y 

Trulsson de 2009 (100) demostró que los pacientes portadores de prótesis 

sobre implantes presentaban una actividad electromiográfica de la 

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 más estudios que demuestran las diferencias de las direcciones 

de las cargas en pacientes portadores de prótesis, como el de Freine y 

Lund en 2006 (101) que concluía que los pacientes que portaban prótesis 

fijas implantosoportadas parciales o de arcada completa realizaban 

movimientos muy diferentes en las pruebas de dinámica mandibular, 

cuando se les comparaba con pacientes con dentición natural. Atribuían 

estos resultados a que los portadores de prótesis se ven obligados a 

realizar unas mayores contracciones de los músculos masticatorios para 

realizar una dinámica mandibular funcional. 

Por lo tanto, las restauraciones implantosoportadas van a sufrir cargas 
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verticales y transversales que serán transferidas desde la prótesis a los 

implantes y de éstos al hueso. Durante este flujo de carga, una 

determinada fuerza oclusal puede producir patrones de tensión y estrés 

completamente diferentes, en relación con la configuración geométrica de 

la restauración en cuestión. 

La dirección 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 tracción, 

compresión o de cizallamiento, pues bien, el hueso es más fuerte frente a 

las fuerzas de compresión, un 30% más débil frente a las cargas de 

tracción y un 65% aún más débil ante las cargas de cizalla (102). Kakudo 

y Amano en 1972 (103) realizaron un análisis 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 

compresión que se producen en mayor porcentaje en cargas axiales. Aún 

así, estas tensiones aumentan en más de diez veces con fuerzas de 

tracción y de forma más drástica conforme nos alejamos de una carga 

axial mediante la angulación de la fuerza, produciendo entonces 

componentes de cizalla mal soportados por el sistema. Además, estas 

cargas anguladas aumentan la incidencia de complicaciones técnicas de 

la prótesis, 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 dirección de las fuerzas puede ser uno de 

los factores más cruciales a evaluar durante la planificación del 

tratamiento con implantes (44). 

La dirección de las cargas oclusales toma gran importancia dependiendo 

de la localización de la restauración. En este sentido, los dientes o 

implantes del sector anterosuperior rara vez se colocan de manera axial a 

la dirección de la fuerza oclusal. De media la carga oclusal sobre dientes 
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naturales se encuentra a 12º en relación con la raíz. En el caso de los 

implantes debemos añadir que normalmente son colocados en tramos 

edéntulos donde existe cierta reabsorción ósea tanto vertical como 

horizontal que obliga a una angulación del implante en su colocación para 

conseguir un recubrimiento óseo tridimensional del mismo, lo que hace 

que esta angulación de la carga con respecto al eje axial del implante sea 

aún mayor. La zona premolar inferior parece ser la zona donde los 

implantes se colocan de forma más 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 más implantes o más 

anchos o realizar modificaciones protésicas para reducir las tensiones al 

sistema (44). 

3.3.2.3 Duración 

Hemos comentado la importancia de la magnitud y dirección de las cargas 

oclusales en la transferencia de tensión al sistema prótesis-implante-

hueso. La duración de las cargas tiene también un papel fundamental en 

esta transferencia de tensión. Según su aplicación en función del tiempo, 

las cargas pueden considerarse estáticas y dinámicas y el complejo 

prótesis-implante-hueso se ve sujeto a ambos tipos. Una carga estática 

inherente a todo sistema atornillado es la precarga, generada por el 

apretamiento de los tornillos de retención 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 estáticas como por ejemplo cuando ocurre falta de ajuste 

pasivo entre el implante y la prótesis (104) o cuando hay exceso de 

presión entre los puntos de contacto de la corona sobre el implante y las 

coronas o dientes proximales. 

Funcionalmente durante la masticación las cargas que soporta el sistema 

suelen ser dinámicas, caracterizadas por sucesivos impactos. La rigidez 
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del sistema controla, en su mayor parte, la respuesta a estos impactos, 

aún así a mayor magnitud de la carga de impacto existe un mayor riesgo 

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

Aunque las cargas oclusales tienden por naturaleza a ser dinámicas, en 

ocasiones el sistema se ve sujeto a fuerzas parafuncionales, de naturaleza 

estática, como las características de un bruxismo céntrico,  que pueden 

ser más difíciles de identificar. Se considera que estas cargas estáticas, 

cuando se aplican sobre una rehabilitación implantosoportada, 

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

Es preciso considerar que la frecuencia de aplicación de la carga se ha 

visto relacionada con el tipo de respuesta anabólica ósea. La carga 

dinámica aplicada mediante oscilación cíclica presenta mejores resultados 

anabólicos que la carga estática aplicada a la misma magnitud y duración 

(106, 107). Estudios experimentales han demostrado que el índice de 

carga (la frecuencia) es más importante que la amplitud de carga (la 

cantidad) para inducir la formación de hueso. De hecho, se ha visto que 

una carga de baja amplitud (<10 µε) a alta frecuencia (10-100 Hz) es 

capaz de estimular crecimiento óseo e inhibir la osteoporosis por desuso 

(108). 

En cuanto al tiempo real en el que se aplican las fuerzas masticatorias 

sobre los dientes o prótesis, Graf (109) considera que no supone más de 9 

minutos al día mientras que otros autores consideran una duración 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 

deglución, unos 480 diarios, el total de las fuerzas naturales que inciden 

sobre los dientes no superan los 30 minutos para todas las fuerzas de 

masticación y deglución. 
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3.3.2.4 Factores de aumento de fuerzas oclusales 

Las características y condiciones individuales de cada paciente 

determinan las condiciones de fuerza en cuanto a magnitud, duración y 

dirección. A estas condiciones se pueden añadir una serie de factores 

primarios específicos que pueden aumentar el efecto de estas fuerzas y 

que afectan por tanto al entorno de tensión del implante y prótesis. 

Los hábitos parafuncionales se han considerado como una las causas 

más frecuentes del fracaso, tanto precoz como tardío, de los implantes 

después de una exitosa estabilidad quirúrgica. Dentro de los hábitos 

parafuncionales cabe destacar el bruxismo, tanto diurno como nocturno, 

puesto que supone un incremento de la magnitud de la fuerza, del tiempo 

de aplicación de la misma y ocasionalmente de una dirección de 

aplicación más desfavorable, como ocurre en el bruxismo excéntrico (111). 

Efectivamente, en el bruxismo las fuerzas oclusales son más intensas, 

duran más tiempo, tienden a ser más oblicuas que axiales, predominando 

las fuerzas de cizalla y de compresión (102). Existen dos formas de 

bruxismo, apretamiento y rechinamiento, el apretamiento se caracteriza 

por fuerzas más verticales mientras que en el rechinamiento son más 

comunes las fuerzas horizontales, las más perjudiciales para el sistema. 

Existen otros hábitos parafuncionales menos comunes que el bruxismo 

como el empuje lingual característico de algunos pacientes al tragar. Este 

hábito ejerce una fuerza de naturaleza horizontal en las zonas de los 

dientes anteriores y puede aumentar la tensión transferida en una 

rehabilitación con implantes (112). 

Otro factor es la naturaleza de la arcada antagonista ya que se observan 

distintas magnitudes de fuerza dependiendo de si la rehabilitación va a 

ocluir contra otra rehabilitación implantosoportada o contra dientes 

naturales. Parece ser que la opción más adecuada es una arcada 

antagonista rehabilitada mediante prótesis completa o parcial removible ya 
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que las fuerzas de masticación que estas son capaces de provocar son de 

menor magnitud. La situación menos adecuada como arcada antagonista 

parece ser otra rehabilitación implantosoportada, ya que parece 

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

Un factor controvertido es el ratio implante-prótesis: un espacio protésico 

grande conlleva el uso de restauraciones protésicas altas y por principios 

biomecánicos se crea un voladizo vertical aumentando la magnitud de la 

fuerza aplicada y de las cargas horizontales (111). Aún así actualmente el 

ratio prótesis-implante no se considera un factor de riesgo de pérdida ósea 

periimplantaria ya que existen meta-análisis de estudios clínicos 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 tensión entre el implante y el hueso se produce 

de manera fundamental en la cresta ósea, alrededor de las primeras 

espiras del implante; luego esto implica que emplear un implante de 

longitud mayor, tendría poca repercusión en el control de la 

tensión/deformación transferida al hueso. 

La posición del implante y la restauración en la arcada es un factor a tener 

en cuenta porque como ya se ha comentado, la mandíbula se comporta 

como una palanca de clase III con fulcro en la articulación 

temporomandibular, potencia en los músculos masticatorios y resistencia 

en los dientes; esto determina que las fuerzas aplicadas serán de menor 

magnitud en el sector anterior y mayores en los sectores posteriores, al 

estar estos más cercanos al fulcro. También la dirección de la carga, 

además de la magnitud, se ve modificada en cada sector de la arcada; 

mientras en el sector posterior  existe un componente más axial, en el 

sector anterior las fuerzas tienen un mayor componente horizontal, sobre 

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

Por último existen factores o características individuales a cada individuo 
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como la edad, talla, sexo, constitución e incluso las dimensiones cefálicas. 

Los pacientes varones, braquicéfalos y de complexión atlética tienden a 

realizar mayor fuerza masticatoria y por otro lado, se comprueba una 

disminución 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 postuló en su “Ley de la transformación del 

hueso” que todo hueso que estaba sometido a carga sufría una 

remodelación de su estructura interna y externa, proceso que denominó 

como adaptación ósea. Posteriormente, Rubin y Lanyon (118) 

determinaron que no sólo la cantidad de tensión producía estos cambios 

en el hueso, si no también el numero de ciclos, los cambios en la 

distribución y el porcentaje de cambio de la tensión. Además se demostró 

que esta adaptación dependía de la localización anatómica del hueso en 

cuestión (119). Frost en 1983 determinó la mínima tensión efectiva para 

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

Como ya se ha comentado, el hueso esta sometido a tres tipos de carga, 

compresión, tracción y cizalla cuya acumulación puede conducir a su 

fractura, cuando sobrepasamos su límite de fatiga, debido a un nivel de 

tensión y deformación demasiado alto en comparación con su rigidez 

(121) 

Una vez finalizado el crecimiento y madurez del hueso, sólo el modelado y 

el remodelado óseo son capaces de cambiar la calidad y distribución 

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, tamaño y 

distribución espacial (122).  
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El modelado óseo, en resumen, es un proceso de reabsorción y aposición 

ósea no acoplado, es decir, en distintas localizaciones del hueso, con 

actividad osteoclástica destructiva y osteoblástica de formación 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 característica de ganar masa ósea (28). 

Por su parte el remodelado es un proceso acoplado, en el que se asocia a 

un frente de reabsorción ósea osteoclástica, uno de aposición 

osteoblástica, siendo su resultado de ganancia de masa neutro o negativo. 

Este mecanismo es útil ya que permite la homeostasis mineral, repara 

zonas dañadas y renueva tejido viejo por nuevo. Los daños por fatiga 

producidos por efecto de las cargas, también son reparados por este 

fenómeno de remodelado (27). Podríamos concluir que el remodelado 

óseo tiene dos funciones principales, el control del peso, suprimiendo 

zonas de hueso poco cargadas y en segundo lugar la reparación de daños 

por fatiga debidos a la acción 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 función toma un papel fundamental el osteocito, el cual es capaz 

de responder a estímulos de carga activando osteoclastos u osteoblastos 

en función de ésta (29). El proceso comienza con el estímulo mecánico 

externo disipado a través del fluido canalicular, que se traducen en 

señales intracelulares dentro del osteocito, gracias a receptores de 

membrana como las integrinas o los receptores CD44. Es entonces 

cuando el osteocito manda señales externas mediante diferentes 

mediadores, como las prostagladina E2, activando el proceso inflamatorio 

y la producción de otras prostaglandinas, incluso tiempo después de 

haberse eliminado la carga (125, 126). 

La prostaglandina E2 (PGE2) 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 activación del proceso inflamatorio 

tras la aplicación de carga sobre las células óseas. Esta PGE2 es capaz 

de inducir una respuesta catabólica estimulando la formación de 

osteoclastos con la producción 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 diferenciación de osteoblastos según su concentración 

(127, 128). El RANKL es considerado primordial para la diferenciación de 

osteoclastos, ya que se ha relacionado también con la producción de 

osteopontina dentro de estas células. Por su parte, el receptor RANKL en 

los preosteoclastos puede ser bloqueado por la 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 liberación de oxido nítrico, produciendo una disminución 

de su apoptosis e inhibiendo la diferenciación osteoclástica. Se ha 

demostrado que el oxido nítrico reduce la expresión de RANKL y aumenta 

la de osteoprotegerina inhibiendo entonces la formación de osteoclastos 

(130).  

La osteopontina tiene un papel determinante en la transducción de las 

señales mecánicas y por tanto en el estímulo del remodelado óseo. Esta 

proteína es expresada por fibroblastos, osteoblastos u osteoclastos, 

aunque como ya se ha comentado los mayores productores de 

osteopontina son los osteocitos, como desempeño de su papel regulador  

de la mecano-transducción. La osteopontina se une a integrinas de los 

preosteoclastos, siendo de vital importancia en su diferenciación y 

reclutamiento en zonas de carga ósea. Se ha observado mayor expresión 

de osteopontina también en zonas de producción de hueso inmaduro por 

parte de osteoblastos, por tanto parece ser que la osteopontina tiene 
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influencia tanto en la reabsorción como en la formación ósea 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 aplicación de una carga estática 

produce mayor expresión de osteopontina en los osteocitos, ocurriendo lo 

contrario ante una aplicación dinámica. Esto indica que la producción de 

osteopontina y por tanto, la activación de osteoclastos, tiene variabilidad 

según el tipo de carga aplicada. 

Por tanto, podríamos resumir de la siguiente manera la mecano-

transducción ósea: Al aplicar una carga en el hueso, se produce una 

deformación de la matriz extracelular, que, a través de la variación del flujo 

del fluido canalicular activa los osteocitos, que, al ser las células sensoras, 

producen mensajeros químicos, como la PGE2, RANKL y osteopontina 

que producen a su vez una respuesta metabólica de osteoblastos y 

osteoclastos. 

El tipo de respuesta metabólica, es decir, su carácter catabólico o 

anábolico, dependerá del umbral de deformación que provoque en el 

hueso. La deformación se expresa en unidades “Strain” y se escribe con la 

letra griega “µɛ”.  

En 1987, Frost propuso un criterio para la remodelación del hueso sobre la 

base de magnitud de la tensión interna. En resumen, el hueso es capaz de 

soportar una determinada deformación, a partir de la cual se producirán 

microfracturas (124). 

Más tarde, Wiskott, basándose en el mecanostato de Frost, estableció 5 

categorías de remodelación, una más que las indicadas por Frost y con 

diferentes rangos de deformación (134). 

1. Desuso (mayor reabsorción ósea): Se produce para unas cargas 

que provocan deformaciones menores a 100 µɛ. El índice r (el 
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índice de ganancia ósea) es negativo, por un mayor predominio de 

la reabsorción en los ciclos de remodelado. 

2. Carga fisiológica normal (homeostasis ósea): En el rango 100-1.500 

µɛ. La fracción r es cero. 

3. Sobrecarga media (mayor aposición ósea): En el rango 1.500-4.000 

µɛ. El r es positivo. 

4. Sobrecarga patológica (Daño óseo irreversible): Por encima de 

4.000 µɛ (0,4% de deformación). Aparecen fenómenos de movilidad 

y grietas por fatiga. 

5. Fractura: La resistencia a la flexión del hueso es aproximadamente 

de 120 MPa, lo que se corresponde a una deformación de 20.000 µɛ 

(2% de deformación).  

3.4.1.  Transferencia de tensión sobre el sistema prótesis-implante-hueso. 

3.4.1.1 Factores asociados al comportamiento biomecánico del sistema 

prótesis-implante-hueso. 

Como se ha explicado con anterioridad, la aplicación de una carga oclusal 

generará un estrés que será transferido de la prótesis al implante y de éste 

al hueso periimplantario. Esta transferencia de tensión puede resultar 

crítica para el éxito o fracaso de la rehabilitación implantosoportada. Es 

fundamental prevenir una carga indeseable, tanto en magnitud como en 

duración y dirección, 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 fisiológica normal y por tanto cayera en desuso  (135). 

Si comparamos el estrés transferido al terreno de soporte de una prótesis 

sobre dientes o sobre implantes, encontramos diferencias muy 

significativas, debido fundamentalmente a la presencia de un ligamento 

periodontal en los dientes que está 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 aplicación 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 está por debajo de 0.1mm. Clínicamente el 

macromovimiento es perceptible, el micromovimiento no es fácilmente 

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 deformación del hueso que los rodea ante la 

aplicación de carga funcional, que se produce en base a su módulo de 

elasticidad. Por este motivo, la distribución de la tensión 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 tensión sobre él y a localizar su centro de rotación en el último 

tercio de su raíz (77), mientras que un implante tiende a distribuir la 

tensión en la zona del reborde óseo crestal. 

Las prótesis que soporten los implantes, como primer punto de aplicación 

de la carga tienen vital importancia en la transferencia de dicha tensión al 

implante y posteriormente al hueso de soporte. Hoy en día se utilizan 

diferentes materiales restauradores con distintas características elásticas y 

por tanto distinto comportamiento biomecánico. En este sentido 

encontramos controversia en la literatura actual; tradicionalmente se avaló 

el empleo de materiales de bajo módulo de elasticidad porque se 

consideraba que reducían las fuerzas de impacto a la mitad (136) y que la 

cerámica, con mayor módulo de elasticidad, transmitía significativamente 

mayores fuerzas que las resinas (137). Sin embargo el propio Skalak (135) 

postulaba que una prótesis rígida distribuiría la tensión a los implantes con 

mayor efectividad ya que, al absorber la prótesis parte de esa tensión, por 
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ser un material rígido, permitiría que la carga transferida a cada implante 

fuera menor que la carga total aplicada a la prótesis. Ensayos mediante 

estudios de elementos finitos (138, 139) parecen avalar la teoría de 

Skalak, obteniendo resultados de mayor tensión transferida al hueso 

periimplantario para prótesis de bajos módulos de elasticidad (resinas 

acrílicas o composites) en comparación con otros de mayor módulo 

(cerámica feldespática). Más allá del material de fabricación, existen otros 

factores protésicos asociados a la transferencia de tensión que se 

produzca en el soporte, entre los que destacan la ferulización, el tipo de 

retención (atornillada o cementada), la presencia de voladizos protésicos o 

la oclusión rehabilitada, entre otros. 

Siguiendo la dirección de la transferencia de tensión, el siguiente elemento 

clave después de la prótesis es el implante. Se pueden considerar una 

serie de factores dependientes del implante, asociados a la respuesta 

biomecánica: 

1 - Microdiseño: Las características microscópicas 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 aposición intima de hueso dentro de esas rugosidades, puesto 

que esto como mínimo supondría una disminución de la tensión por una 

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

2 - Macrodiseño: 	La rosca del implante tiene la capacidad de transformar 

el tipo de fuerza transmitida de inicialmente transversal a carga 

compresiva o de tracción, gracias a la compresión en las facetas 

inclinadas de la rosca del tornillo (140). La mayor parte de los estudios de 

elementos finitos muestran que la transferencia de tensión se produce 

alrededor de las primeras roscas del implante. Por ese motivo, algunos 

autores sostienen que el diseño más eficiente de rosca es el cuadrado o 
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en contrafuerte, pero no en V, puesto que en este tipo el área de contacto 

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

3 - Longitud y diámetro del implante: La mayor parte de los estudios 

concluyen que el diámetro es más relevante que la longitud en la gestión 

de la transferencia de tensión (142). Diversos estudios experimentales 

sostienen que se logran tasas de éxito similares entre implantes cortos y 

estándar (143, 144, 145), siempre que la densidad ósea sea adecuada, la 

orientación de la fuerza y la distribución de la carga sea favorable y la 

parafunción controlada (146, 147, 148, 149). 

5 - Número y posición de los implantes: El estrés global sobre todo el 

sistema puede reducirse aumentando el área sobre el que está aplicada la 

fuerza y esto puede conseguirse aumentando el número de implantes de 

soporte de la prótesis (150, 151). Además, al aumentar el número de 

implantes de soporte se disminuye el número de pónticos necesario, lo 

cual otorga una ventaja mecánica puesto que la deflexión de la estructura 

protésica aumenta conforme aumentan los pónticos, siendo la deflexión el 

cubo de la longitud del póntico (64). Finalmente, algunos autores 

sostienen que existen una serie de posiciones clave de situación de los 

implantes, en base a arbotantes óseos y zonas claves de distribución de 

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

6 - Propiedades mecánicas de los materiales de fabricación de los 

implantes: En cuanto a las propiedades elásticas del sistema implante-

hueso, el titanio es mucho más rígido que el hueso. Aunque depende de la 

aleación de fabricación del implante, el titanio presenta un módulo de 

Young aproximado de 110 GPa, mientras que el módulo 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 módulo de elasticidad y por tanto más deformable es el hueso y por 

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



 

76  	 ANÁLISIS BIOMECÁNICO DE LA INFLUENCIA DEL MATERIAL DE FABRICACIÓN DE LOS 
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 osteointegración del implante (134). A 

consecuencia de este postulado surge la motivación de esta tesis doctoral, 

¿puede el uso de materiales de fabricación de implantes, con diferentes 

propiedades mecánicas, influir en la transferencia de tensión y en la 

deformación consecuente del hueso periimplantario?, ¿qué material de 

fabricación de implantes posee el mejor comportamiento biomecánico, un 

material con alto módulo de elasticidad u otro con propiedades elásticas 

similares al hueso de soporte?. Son preguntas que actualmente no tienen 

respuesta en la literatura científica. 

3.4.1.2. Pérdida ósea 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 

inflamación de la mucosa que rodea los implantes, asociada a una 

destrucción y pérdida progresiva del hueso periimplantario (153). 

El meta-análisis de Jung et al. del 2012 (69), que analiza los resultados de 

46 estudios clínicos, nos muestra una tasa de pérdida ósea periimplantaria 

mayor a 2mm., afectando al 5.2% de los implantes estudiados, a los 5 

años de seguimiento. Estos resultados concuerdan con los datos 

obtenidos por otro meta-análisis menos reciente, de objetivo similar y 

analizando la misma variable de pérdida de soporte óseo (154), que 

obtuvo una tasa del 6.3% 

Existe controversia en cuanto a la etiopatogenia de esta pérdida ósea 

marginal periimplantaria.  

Tradicionalmente se le ha considerado una etiología 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 

periodontopatógenas como la Porphyromonas gingivalis, Treponema 

denticola y Tannerella forsythia y leve evidencia de otras como la 

Prevotella intermedia y el Campylobacter rectus en la etiología infecciosa 

de la periimplantitis. (155)  

En la actualidad existen otras corrientes que abogan por la etiología 

inflamatoria primaria de la enfermedad periodontal por encima de la 

exclusiva etiología infecciosa bacteriana. 

En este sentido Hajishengallis y Lamont (156, 157, 158) defienden que 

una inflamación incontrolada en el área periodontal o periimplantaria 

puede ocasionar una transición de los complejos microbianos de una 

situación comensal a patogénica. La comunicación entre las especies 

bacterianas conducen a una sinergia entre organismos metabólicamente 

compatibles que adquieren una especialización funcional. Defienden que, 

patógenos clave, como la Porphiromonas gingivalis, aún en baja 

abundancia, provocan una subversión del sistema inmunitario inespecífico 

del huésped provocando una inflamación mantenida, evadiendo la 

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 está discutiendo la etiología bacteriana de los 

periodontopatógenos clásicos, dando mayor importancia a la reacción 

inflamatoria, que es la que conduce, mediante la activación de patógenos 

clave, a esa disbiosis de la microbiota bacteriana que produce  a su vez la 

destrucción tisular del huésped. Algunos autores empiezan a tomar en 

consideración esta teoría en la raíz de la pérdida de hueso marginal 

periimplantaria. Además la literatura recoge una serie de factores que 

pueden influir en su progresión y severidad: 

Factores propios del paciente, tanto locales como sistémicos: 



 

78  	 ANÁLISIS BIOMECÁNICO DE LA INFLUENCIA DEL MATERIAL DE FABRICACIÓN DE LOS 
IMPLANTES DENTALES EN LA TRANSFERENCIA DE CARGA AL TERRENO DE SOPORTE	

	  
	

	
- Factores locales del paciente: 

Enfermedad periodontal previa: existe cierta evidencia de un mayor riesgo 

de sufrir mayor pérdida ósea periimplantaria en pacientes con historia de 

enfermedad periodontal previa, sobre todo en pacientes parcialmente 

edéntulos (159). 

Tipo de mucosa periimplantaria: aunque no existan diferencias 

estadísticamente significativas, parece existir menor pérdida ósea 

marginal cuando existe una banda ancha de mucosa queratinizada 

periimplantaria. Sin embargo, sí que existen diferencias significativas en 

términos de mucositis, índice de placa y sangrado (160, 161). 

- Factores sistémicos del paciente: 

Hábito tabáquico: parece existir una mayor pérdida ósea periimplantaria 

(0.164mm al año) en pacientes fumadores de más 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 ósea periimplantaria (163, 164). 

Diabetes: parece existir un mayor riesgo de pérdida ósea marginal en 

pacientes diabéticos con rehabilitaciones implantosoportadas que en 

pacientes no diabéticos. Aún así, 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-análisis y revisiones sistemáticas 

que comparan distintos tipos de implantes, tanto en diseño macroscópico 

como de superficie, y no parecen existir diferencias estadísticamente 
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significativas en cuanto a la pérdida ósea periimplantaria entre grupos; 

siempre y cuando se realice una inserción de los implantes manteniendo 

una correcta posición tridimensional y respetando los límites biológicos 

que eviten dicha reabsorción ósea (167, 168, 169). 

Factores propios de la prótesis: 

Prótesis unitaria o ferulizada: No existen diferencias clínicas en cuanto a la 

pérdida ósea marginal en implantes unitarios o ferulizados entre sí (11, 

170). Aún así existen varios ensayos in vitro que demuestran una menor 

transferencia de tensión al hueso periimplantario en implantes ferulizados 

en comparación a los rehabilitados de manera unitaria, y por tanto un 

menor riesgo de pérdida ósea marginal periimplantaria (116). 

Retención protésica: Parece no existir diferencias significativas en cuanto 

a pérdida ósea marginal comparando sistemas de retención protésica 

cementada y atornillada en implantes dentales de conexión interna. Sin 

embargo, cuando la conexión es externa parece existir una mayor pérdida 

ósea marginal cuando se utiliza una retención protésica cementada (10, 

171). 

Utilización del cambio de plataforma entre el pilar y el implante: la 

rehabilitación de los implantes con pilares protésicos con plataforma más 

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 óseos periimplantarios, obteniendo menores 

tasas de pérdida ósea marginal que en aquellos casos rehabilitados con 

un cuello pulido supraóseo o un hexágono 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 ósea marginal periimplantaria; parece ser que el uso de 

aditamentos mayores de 2mm de altura gingival reduce la pérdida ósea en 

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

Momento de la colocación de la prótesis: Un implante puede ser 

rehabilitado en varios momentos desde la inserción del mismo. Carga 

inmediata se define como la restauración del implante en oclusión con el 

antagonista durante la primera semana tras la inserción del implante, 

carga temprana entre la segunda y octava semana, y carga convencional 

más allá de la octava semana tras la colocación del implante (175). Se han 

comparado varios momentos de colocación de la prótesis en cuanto a la 

pérdida ósea marginal crestal, sin encontrarse diferencias significativas 

entre los protocolos de carga de los implantes (176). 

Factores de la técnica quirúrgica: 

Implantes postexodoncia: la colocación de un implante en un alveolo de 

manera inmediata tras la exodoncia parece no contribuir a una diferente 

pérdida ósea marginal ya que no existen diferencias significativas en 

comparación con un implante colocado en una localización ya cicatrizada 

(177). Aún así la evidencia de esta afirmación es menor a otros factores 

estudiados dada la gran heterogeneidad de ensayos clínicos evaluados. 

Cirugía sin colgajo: Aunque está más que demostrado que el 

levantamiento de un colgajo mucoperióstico supone cierta reabsorción 

ósea, en términos de pérdida ósea periimplantaria en un periodo de 

observación de 6 meses no se encuentran diferencias estadísticamente 

significativas entre cirugía de implantes sin colgajo y con despegamiento 

de colgajo mucoperióstico (178). 

Cirugía de implantes en una o dos fases: Tras la colocación de los 

implantes estos pueden quedar sumergidos por la mucosa, lo que se 

define como cirugía en dos fases ya que sería necesario una cirugía 

adicional de reentrada tras el periodo de osteointegración para la 

colocación de la prótesis, o bien dejarlos expuestos al medio oral mediante 



 
ANTECEDENTES Y ESTADO ACTUAL DEL TEMA 81	
	  

	

	

 

la colocación de un aditamento transmucoso, que evitaría esta segunda 

cirugía de acceso. Parece no existir diferencias entre ambas modalidades 

en términos de pérdida ósea periimplantaria en periodos de evaluación de 

2 a 6 meses (179). 

Existen otros factores que parecen influir en la pérdida ósea 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 clínicos evaluando esta variable sólo 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 

podría tener la sobrecarga oclusal en el hueso periimplantario es 

necesario entender el comportamiento biomecánico del sistema prótesis-

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 conservación del hueso de soporte. Barbier en 1998 (185) realizó un 

ensayo de elementos finitos, al que añadió un ensayo in vivo en perros, 

para ver la influencia de la dirección de las cargas en la transferencia de 

tensión al hueso periimplantario y concluye que las zonas de hueso de 

mayor remodelado coinciden con las zonas de mayor estrés equivalente y 

que los mayores niveles de remodelado encontradas ante la aplicación de 

cargas no axiales en comparación con las axiales, eran fundamentalmente 

atribuibles al componente horizontal de las primeras. Otros ensayos de 

elementos finitos más actuales avalan estas conclusiones (186). 

En cambio, para la influencia de la magnitud en la transferencia de tensión 

al sistema existe controversia. Un aumento de magnitud en la carga 

aplicada podría 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 conclusión a los 

implantes, el trauma oclusal no guarda ninguna relación con la pérdida 

ósea periimplantaria y que ésta es debida exclusivamente a razones 

biológicas y no mecánicas. Por otro lado, otros estudios avalan la 

influencia de la sobrecarga oclusal en la pérdida ósea periimplantaria (181, 

183, 190). 

Isidor en 1996 (183) llevó a cabo un estudio en monos comparando 

implantes con una sobrecarga producida por una prematuridad en la 

restauración, pero con un control exhaustivo de la placa bacteriana y otros 

implantes a los que se les indujo acúmulo de placa mediante ligaduras. 

Tras 18 meses, se procedió al procesado para análisis histológico, y los 

resultados concluyeron que los implantes con acúmulo de placa estaban 

osteointegrados, aunque con una pérdida ósea en forma de cráter de 0.8-

4mm; de los 6 implantes con sobrecarga inducida, 2 habían perdido 

completamente la oseointegración, 2 mantenían oseointegración apical y 

los otros 2 presentaron una pérdida ósea de 1.8-1.9 mm. Resultados 

similares obtuvo Miyata en el 2000 (181) en su estudio histológico 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 

ósea marginal tendía a aumentar con una supraoclusión mayor de 180 

micras aún sin inflamación por placa del tejido periimplantario. Kozlovsky 

en 2007 (190) en su ensayo postuló la influencia de la sobrecarga en la 

pérdida ósea marginal como factor desencadenante y no como factor 

causal, ya que los implantes libres de placa aún con sobrecarga 

presentaban mínimas pérdidas óseas. 

Por los principios biomecánicos comentados con anterioridad podemos 

confirmar que la sobrecarga oclusal más allá de los límites fisiológicos del 

hueso puede resultar en una deformación que conduzca a la reabsorción 
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de hueso, mediante un proceso de remodelado. El principio del análisis de 

haz complejo afirma que cuando dos materiales de muy distintos módulos 

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 módulos de elasticidad, de ahí que varios estudios de 

elementos finitos confirmen que la mayor parte de la tensión que se 

transfiere al hueso periimplantario se localiza en la porción más coronal 

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

Hay que considerar que la activación de un proceso de remodelado como 

resultado de la carga, debe conllevar por necesidad la activación de un 

proceso inflamatorio. Si esto es así, este proceso podría a su vez activar 

un fenómeno de disbiosis, como explican los trabajos ya comentados de 

Hajishengallis y Lamont de la Universidad de Pensilvania (156, 157, 158). 

Por tanto, se podría postular que una carga oclusal produce una tensión 

que se transfiere, a través del sistema implante-prótesis, al hueso 

periimplantario, produciendo deformaciones del mismo, el cuál sufre una 

remodelación como método adaptativo, con la participación clave del 

osteocito anteriormente descrita. Dependiendo de la carga oclusal 

aplicada y de manera especial si la deformación resultante ha generado 

microfracturas óseas, el proceso reparativo cursará con una fase 

inflamatoria y por tanto con la posibilidad de activar este fenómeno de 

disbiosis bacteriana. 

Es difícil encontrar estudios clínicos prospectivos controlados y 

aleatorizados que contrasten la relación entre la sobrecarga y la pérdida 

ósea marginal, básicamente porque sus diseños, que debieran ser 

similares a los descritos por Isidor y Miyata (180, 181, 182, 183, 184), no 

podrían ser aceptados por un comité de ética. No obstante, existen 

ensayos de evidencia menor (retrospectivos y observacionales) que 

parecen acercarse a dicha hipótesis como el de Rangert de 1995 (193) 
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que obtuvo mayor pérdida ósea marginal en los implantes distales 

cercanos al cantilever, que son los que en principio soportan mayor 

porcentaje de cargas no axiales,  en prótesis 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. Análisis de elementos finitos (AEF) en investigación en  
implantología oral. 

El análisis de elementos finitos, desde su enfoque matemático, fue 

desarrollado en 1943 por Richard Courant. Desde el punto de vista de la 

ingeniería, el análisis de elementos finitos se crea como un método de 

análisis estructural de matrices de desplazamiento, el cual surge luego de 

varias décadas de investigación, 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 múltiples 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 álgebra lineal 

o esquemas no lineales, dependiendo del problema (195). Comúnmente 

se usan los elementos finitos para determinar los esfuerzos y los 

desplazamientos en sistemas mecánicos. Es además usado de manera 

rutinaria en el análisis de muchos otros tipos de problemas, entre ellos la 

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

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

objeto sólido, el cual se divide en cierto número de elementos discretos, 
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que están 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 consideración que estos estudios son 

extremadamente sensibles a los parámetros que se asuman durante la 

creación 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 atañe, el análisis de elementos finitos ha sido 

utilizado para predecir el comportamiento biomecánico de diferentes 

diseños de implantes dentales, tipo de rehabilitación, materiales, etc… 

Estos estudios permiten una aproximación a la teoría básica, de manera 

que el odontólogo estará en mejores condiciones para interpretar estos 

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

En 1977, Weinstein (198) fue el primero en utilizar el análisis de elementos 

finitos en implantología oral, siendo más tarde rápidamente aplicado en 

numerosos aspectos de este campo. A continuación, por ejemplo, 

Atmaram y Mohammed (199) analizaron parámetros y geometría 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 ósea. Cook (201) los aplicó en implantes porosos con forma 

de raíz y Meroueh (202) para implantes cilíndricos. Por su parte, Williams 

(203) sobre prótesis implantosoportadas con cantilevers. Akpinar (204) 

simuló la combinación de un diente natural con un implante usando AEF.  

En definitiva, en las pasadas tres décadas, el AEF se ha convertido en una 

herramienta útil para predecir el efecto de la tensión en el implante y su 

hueso circundante. Estos análisis basan su interés en considerar que las 

cargas masticatorias verticales y transversales inducen fuerzas axiales y 
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movimientos de rotación y por tanto resultan en gradientes de tensión, 

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 tensión se 

transfiere al hueso periimplantario. Este tipo de estudios son capaces de 

describir este patrón de transferencia de tensión del implante al hueso, en 

función de las características modeladas, como son: el tipo de carga, la 

interfase hueso-implante, el tipo de prótesis y la calidad y cantidad del 

hueso circundante (206). Además, el AEF permite al investigador evaluar 

tanto resultados cuantitativos de la tensión transferida al sistema prótesis-

implante-hueso como valores cualitativos con un diagrama de distribución 

de dicha tensión en el sistema. De esta manera, el AEF permite realizar 

una valoración global del comportamiento mecánico 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 

implantología oral (205).  

Aunque los mecanismos precisos siguen sin estar entendidos 

completamente, esta claro que existe una respuesta adaptativa de 

remodelación del hueso periimplantario ante la aplicación de carga. Como 

se ha defendido anteriormente, las características del implante que 

puedan estar relacionadas con transferencias de carga excesivas o 

demasiado reducidas pueden contribuir a la reabsorción patológica o la 

atrofia del hueso. La dificultad principal en simular el comportamiento 

mecánico de los implantes dentales es modelar los tejidos óseos humanos 

y su respuesta ante la aplicación de cargas mecánicas. La complejidad de 

la caracterización mecánica del hueso y su interacción 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 geometría 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 geometría de 

interés en el ordenador. En algunos estudios de AEF, en dos o tres 

dimensiones, el hueso se modela con una configuración rectangular 

simplificada con el implante (207, 208). Otros AEF en tres dimensiones 

modelaron la mandíbula como un arco completo de sección rectangular 

(209, 2010). Más recientemente, con el desarrollo de las técnicas de 

imagen digital, están disponibles métodos más eficientes para el desarrollo 

de modelos anatómicos más exactos. Esto incluye la aplicación de 

softwares especializados para la transformación directa de datos de 

imagen de una tomografía computarizada en 2D o 3D en mallas de AEF. 

También es posible la inclusión automática de algunas propiedades, como 
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la densidad ósea (211, 212). Esto permite un modelaje más preciso de la 

geometría del sistema hueso implante. En un futuro cercano, la creación 

de modelos individualizados a cada paciente mediante avanzadas 

técnicas digitales serán posibles. 

El siguiente paso es otorgar a cada uno de los materiales modelizados 

una serie de propiedades mecánicas. Las propiedades de los materiales 

influyen enormemente en la distribución de la tensión y deformación en 

una estructura. Estas propiedades pueden modelarse en un AEF como 

isotrópicas, transversalmente isotrópicas, ortotrópicas y anisotrópicas. En 

un material isotrópico, las propiedades son las mismas en todas 

direcciones y por tanto sólo hay dos constantes independientes del 

material. Un material anisotrópico tiene propiedades diferentes cuando se 

le mide en diferentes direcciones. En la mayoría de los estudios de AEF 

revisados, los materiales se asumen como homogéneos, lineales e 

isotrópicos, con un comportamiento elástico caracterizado por sólo dos 

constantes que son el módulo de Young y el coeficiente de Poisson. En 

estudios de AEF recientes ignoran la red del hueso trabecular 

simplemente porque su patrón es imposible de determinar. Por tanto, se 

asume que el hueso trabecular tiene un patrón solido entre las corticales 

óseas. Ambos tipos de hueso suelen simplificarse como lineales, 

homogéneos e isotrópicos (206, 196). 

Tras realizar el modelaje y otorgar las propiedades de cada material, se 

postulan las condiciones de contorno del modelo. La mayoría de los 

estudios de AEF modelan la mandíbula con condiciones de contorno fijas. 

Otros, como Castaño (213) desarrollaron un modelo mandibular más 

realista de AEF en tres dimensiones gracias a los datos de imagen de una 

tomografía computarizada escaneada. Después simularon las funciones 

de los músculos de la masticación y los movimientos funcionales de la 

articulación temporomandibular. Se concluyó que este tipo condiciones de 

contorno podrían ser modeladas, aumentando la exactitud y el mimetismo 
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con la situación clínica real. Aún así existen estudios (214) que concluyen 

que en un modelo mandibular de AEF en tres dimensiones, modelar la 

mandíbula 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 óptimo de osteointegración del implante, es decir que el 

hueso cortical y trabecular está perfectamente unido al implante, aunque 

esto no exista de forma exacta en una situación clínica real. Por tanto, el 

contacto imperfecto y su efecto en la transferencia de carga del implante al 

hueso circundante necesitaría ser modelado más cuidadosamente. 

En resumen, el AEF es un método útil y comúnmente utilizado en la 

predicción del comportamiento biomecánico del sistema prótesis-implante-

hueso, aunque es preciso tener en cuenta las asunciones y 

simplificaciones que se asuman en su diseño, tanto en lo que respecta  a 

la geometría modelada, como a las propiedades de los materiales o las 

condiciones de contorno y a la interfase hueso-implante, en la 

interpretación de sus resultados. 





	

	

	

 

 

4.  HIPÓTESIS Y OBJETIVOS 
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4.1. Hipótesis 

Del análisis y valoración crítica del estado actual del tema, surge la 

siguiente hipótesis de trabajo inicial o de partida:  

“Un implante dental fabricado en un material con relativo bajo 
módulo de elasticidad, más similar al hueso que lo soporta, tenderá a 
transferir menos tensión y a producir menos deformación del hueso 
periimplantario en comparación con aleaciones con mayor módulo 
de elasticidad”  

Formulada la hipótesis inicial como una afirmación o pregunta dirigida a 

todo el marco del estudio, es indudable que dada su generalidad surgirán 

más interrogantes, más construcciones teóricas que nos obligarán a 

generar sucesivas hipótesis. Por ello, con una visión pragmática, 

reduccionista y explicativa, preferimos hablar de objetivos en vez de 

hipótesis, sin que por ello nos olvidemos de lo que significan y 

representan.  

 

4.2. Objetivo General 

El objetivo general de esta tesis doctoral será estudiar las diferencias de 

tensión transferida, en valores de distribución y magnitud, y la de la 

deformación existente, tanto en el implante como en el hueso 

periimplantario de soporte, que se producen en función de la rigidez y el 

comportamiento elástico del material de fabricación del implante dental. 

 

4.3. Objetivos Específicos  

Entendidos como los peldaños iniciales a escalar en la búsqueda del 

objetivo general, los objetivos específicos son:  
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- Determinar la tensión en megapascales (MPa) transferida a cuatro 

tipos de implantes, con diferentes propiedades elásticas, sometidos  

a estudio, bajo a una simulación de carga funcional. 

 

- Establecer la tensión en megapascales (MPa) transferida al hueso 

periimplantario de soporte alrededor de los cuatro tipos de 

implantes, bajo la misma simulación de carga funcional. 

 

- Cuantificar la deformación en micras (µm) que se obtiene en los 4 

tipos de implantes, bajo las mismas condiciones de carga. 

 

- Valorar la deformación en micras (µm) que se obtiene en el hueso 

periimplantario de soporte alrededor de los 4 tipos de implantes, 

bajo la misma simulación de carga funcional. 

 

- Describir las características de la distribución de la tensión 

transferida en las cuatro tipologías de implante a estudio y su hueso 

de soporte correspondiente. 

 

- Comparar los valores de magnitud de la tensión, distribución de la 

tensión y deformación del implante y el hueso de soporte, en los 

cuatro modelos a estudio. 

 

- Establecer las propiedades elásticas, módulo de Young y coeficiente 

de Poisson de la aleación binaria Ti-15Zr, empleada en la 

fabricación de implantes dentales. 
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Para dar respuesta a las hipótesis y los objetivos planteados, diseñamos 

un plan de investigación, tipo estudio experimental “in vitro”, mediante 
una técnica de modelización y análisis de elementos finitos.





 

 

 

 

 

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

El modelo de trabajo escogido como referencia para la modelización es un 

tramo mandibular posterior edéntulo de la zona premolar, sobre el que se 

inserta un implante unitario roscado, con una rehabilitación mediante 

corona unitaria metalcerámica cementada sobre pilar de titanio (FIGURA 

5). Las características de cada componente se relatan a continuación. 

FIGURA 5. Modelo de trabajo. 

5.1.1 Hueso 

Se crea una sección de hueso mandibular posterior tipo A-2 según la 

clasificación de Lekholm y Zarb (215), con capa de hueso compacto 

rodeando un núcleo de hueso trabecular denso, ya que según la literatura 

es el más común de encontrar en un tramo premolar mandibular (216). 
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Las dimensiones escogidas de la sección ósea fueron de 23mm de alto y 

12mm de ancho con 1mm de espesor de hueso cortical rodeando todo el 

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

5.1.2 Implante 

Para el diseño macroscópico del implante dental se toma como referencia 

un implante roscado macizo de conexión interna, tipo Straumann 

Standard® (Straumann Standard, Institute Straumann AG, Basel, 

Switzerland) con la siguiente geometría: 4.1mm de diámetro del cuerpo del 

implante y 4.8mm de diámetro 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 modelizó un pilar de cementado de 5.5mm de altura y 4.8mm de 

diámetro, construidos en titanio, de la marca Straumann® (Straumann 

Standard, Institute Straumann AG, Basel, Switzerland). Este pilar está 

diseñado para ser mecanizado al implante, una vez osteointegrado, 

mediante atornillado. Para nuestro estudio se consideró que esta unión es 

completa y efectiva, sin tomar en consideración la precarga del tornillo, ni 

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

FIGURA 7. Modelo de pilar con tornillo de fijación. 

5.1.4 Corona metalcerámica 

Se modelizó una corona metalcerámica usando una aleación de cromo-

cobalto y un recubrimiento de cerámica feldespática. La corona era de 

8mm de altura, 10.6mm de anchura y 3mm de espesor, de los cuales 1mm 

era de la aleación 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 unión entre la estructura metálica y el recubrimiento 
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feldespático, se explica por atrapamiento mecánico, fuerzas compresivas, 

fuerzas de van der Waals y unión química (64) y en cualquier caso esa 

unión es íntima, firme y efectiva, lo cual también asumimos en el 

modelado. 

FIGURA 8. Implante rehabilitado con la corona modelizada. 

 

5.2. Modelización de los componentes 

La modelización de todos los componentes, tanto del implante, pilar, 

tornillo, corona y hueso circundante, se realizó mediante un software de 

diseño digital por ordenador (Pro/Engineer Wildfire; Parametric 

Technology Corp, Needham, Mass). 

Como ya se ha comentado y para simplificar el modelo, se asumió que 

todos los materiales eran homogéneos, isotrópicos y con elasticidad lineal. 

Además, 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 íntima, sin solución de continuidad entre ellas, incluida 

la unión entre el pilar y la corona donde se obvió el medio cementante 

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

Así mismo, basándonos en consideraciones de estudios precedentes, se 

asumió que los implantes quedan perfectamente osteointegrados en el 

hueso (219, 220,  221, 222), considerando la osteointegración como la 

conexión directa estructural y funcional entre el hueso vivo, ordenado y la 

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

 

FIGURA 9. Visualización 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 características 

elásticas, de módulo de Young  y coeficiente de Poisson, obtenidas de la 

literatura disponible revisada y se muestran en la TABLA 2. 

* Tipificado y evaluación de las propiedades elásticas de la aleación Ti-

15Zr de implantes dentales. 

En este punto, se tuvo que realizar un ensayo intermedio para poder 

determinar las propiedades elásticas (módulo de Young y coeficiente de 

Poisson) de la aleación binaria Ti-15Zr, ya que no se encuentran 

recogidas en la literatura actual. Para este fin se empleó un método no 

destructivo basado en ultrasonidos (FIGURA 10). 

FIGURA 10. Método de ultrasonidos para tipificado de propiedades 

elásticas de aleación metálica. 
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En este ensayo se utilizaron implantes Straumann Roxolid SLA® 

(Straumann Standard, Institute Straumann AG, Basel, Switzerland) de 

4.8mm de diámetro y 14mm de longitud. En primer lugar se cortaron 

dichos implantes hasta conseguir muestras cilíndricas de paredes 

paralelas, de 6mm de longitud.  

Como segundo paso se determinó la densidad de las muestras mediante 

métodos hidrostáticos; las muestras fueron pesadas cinco veces cada una 

para determinar su masa (m) y después sumergidas en agua destilada 

para determinar su masa sumergida (msub). 

Posteriormente se generaron pulsos ultrasónicos longitudinal y 

transversalmente a la muestra, con una frecuencia característica de 5 

megahercios. Tras esto, mediante un osciloscopio, se calculó la velocidad 

de las ondas transversales y longitudinales. 

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

coeficiente de Poisson mediante las siguientes formulas: 

𝑣 = 1 −
1
2 ·

1

1 − 𝐶!"#$%
𝐶!"#$

!  

𝐸 = 2 · 𝜌 · 1 + 𝑣 𝐶!"#$%!  

Donde: Ctrans es la velocidad de las ondas transversales, Clong es la 

velocidad de las ondas longitudinales, 𝑣 es el coeficiente de Poisson, E es 

el módulo de Young y ρ es la masa de la muestra. 

Los resultados que se obtuvieron fueron un módulo de Young entre 

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

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

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

elásticas, módulo de elasticidad y coeficiente de Poisson, de los  
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materiales modelizados.  

TABLA 2. Propiedades elásticas de los materiales modelizados 

 

5.3. Datos Computados 

Para computar los datos se empleó una estación 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 completó 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. 

 

 

 

 

TABLA 3. Nodos y elementos por cada componente modelizado 

Material Componente Módulo de 
Young (GPa) 

Coeficiente 
de Possion 

Hueso Cortical  15 0.30 
Hueso Esponjoso  1 0.25 

Y-TZP Implante 210 0.31 
Aleación Ti-6Al-4V Pilar y tornillo 107.2 0.30 

Implante 110 0.35 
Aleación Ti-15Zr Implante 104 0.33 
Aleación Ti-Nb-Zr Implante 71 0.32 
Aleación Cr-Co Estructura Corona 218 0.33 

Cerámica Feldespática Recubrimiento Corona 65 0.25 

Componente Nodos Elementos 
Hueso Cortical 1905 0876 

Hueso Trabecular 4473 2676 
Implante 16303 9916 

Pilar 8410 4429 
Tornillo 11220 6363 
Corona 3206 1737 
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FIGURA 11. Densidad de mallado del modelo utilizado 

5.4. Ensayos y procedimientos 

El sistema de fuerzas masticatorias que actúan en el arco dental es muy 

complejo de manera que se requiere una representación simplificada del 

mismo. Por ese motivo se emplearon cargas estáticas en nuestro estudio 

y, 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 elección de la distribución, dirección y 

magnitud de la carga a emplear en los ensayos. Este autor realizó una 

medición de la fuerza masticatoria mediante el uso de un sistema de 

láminas sensibles a la presión, sobre un grupo de adultos con dentición 

sana, llegando a obtener un valor de 1024N, con una desviación estándar 

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 oclusión, especialmente en sectores 

posteriores (88) y sin embargo parece también existir consenso en que el 

componente horizontal de las fuerzas es el que produce más tensión y 

fuerzas de cizalla en el terreno de soporte (216). Para corroborar este 

hecho, hemos considerado necesario la aplicación en nuestro ensayo de 

fuerzas inclinadas, conforme a la literatura consultada, con una angulación 

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 única de 150N sobre la fosa central de la corona 

modelizada, con una inclinación de 6 grados con respecto al eje axial del 

implante y una dirección vestibulolingual, tal y como se muestra en la 

FIGURA 12. 
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Se obtienen para el AEF cuatro modelos a estudio con condiciones y 

modelaje idéntico a excepción de las propiedades elásticas del material de 

fabricación del implante: 

- Modelo 1: Implante de aleación Ti-6Al-4V. 

- Modelo 2: Implante de aleación Ti-15Zr. 

- Modelo 3: Implante cerámico de Y-TZP. 

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

Los resultados del ensayo serán expresados como tensión equivalente 

según Von Mises y deformación, a nivel tanto de los implantes como del 

hueso trabecular y cortical periimplantario. 

- Tensión equivalente según Von Mises: expresada en megapascales 

(MPa). Este parámetro combina la compleja distribución 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 fórmula para la 

combinación de estas tres tensiones principales en un esfuerzo 

equivalente, que se compara con el límite de elasticidad del 

material. 

- Deformación o deformación elástica: expresada en micras (µm). Es 

un cambio transitorio de las dimensiones de un cuerpo, que sólo 

existe mientras la tensión de iniciación se aplica y desaparece 

inmediatamente al retirarla.  





 

 

 

 

 

6. RESULTADOS 
	



	 	



 
RESULTADOS 113	
	  

	

	

 

Tras realizar el análisis de elementos finitos se recogen los resultados de 

tensión según Von Mises y de deformación del hueso cortical, hueso 

trabecular y del propio implante en cada uno de los materiales de 

fabricación estudiados, Ti-6Al-4V, Ti-15Zr, Y-TZP y Ti-Nb-Zr. 

Para un mejor análisis de los resultados los dividiremos según la tensión 

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

 

6.1 Tensión equivalente según Von Mises. 

6.1.1. En el hueso cortical 

Los valores máximo y mínimos de tensión según von Mises, transferidos al 

hueso cortical, quedan recogidos en la TABLA 4. 

El hueso cortical que mayor tensión recibió, bajo las condiciones 

simuladas, fue el de alrededor del implante de menor módulo de 

elasticidad, fabricado en la aleación binaria Ti-Nb-Zr, mientras que la 

cortical periimplantaria que recibió menor tensión fue la del implante 

cerámico de Y-TZP, que cuenta con el módulo de elasticidad más alto. 

Cuando se comparan entre si estos valores máximos de tensión, entre la 

cortical alrededor del implante de Ti-Nb-Zr (17.271MPa) y la del Y-TZP 

(16.206MPa) hay una diferencia neta de 1.065MPa, lo cual 

porcentualmente supone una diferencia de un 6.16%. Los valores 

máximos para las otras dos aleaciones, Ti-6Al-4V (16.945 MPa) y Ti-15Zr 

(16.924 MPa) son intermedias a las dos anteriores y prácticamente 

idénticas entre ellas. 

La media de las tensiones máximas sobre la cortical fue de 16.836±0.449 

MPa, mientras que la de las mínimas fue de 0.1461±0.00073MPa, en 

definitiva prácticamente 16MPa de diferencia entre ambas. Estos datos se 

muestran en la TABLA 5. 
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No obstante, cuando se comparan las tensiones mínimas según 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 máximos y mínimos de 

tensión según 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 tensión sufrió fue el circundante al implante con 

bajo módulo de elasticidad, el de aleación Ti-Nb-Zr, mientras que el hueso 

trabecular que mayor tensión recibió fue el del implante cerámico de Y-

TZP, con alto módulo de elasticidad. 

Al comparar los valores máximos de tensión existen dos valores más 

distantes, el registrado en el hueso trabecular alrededor del implante 

cerámico 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 máximos de tensión obtenidos en el hueso 

trabecular alrededor de las otras dos aleaciones, Ti-6Al-4V (2.038MPa) y 

Ti-15Zr (2.028MPa), ambos son más cercanos entre sí, con un 0.49% de 

diferencia, y quedan delimitados por los dos anteriores. 

La media de las tensiones máximas sobre el hueso trabecular, que se 

muestran en la TABLA 5, fue de 2.039±0.079MPa mientras que la de las 

tensiones mínimas fue de 0.0377±0.00055MPa, es decir 2MPa de 

diferencia entre ambas. Cabe destacar la diferencia entre las medias de 

los valores máximos de tensión 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 tensión. 

Al comparar las tensiones mínimas sobre el hueso trabecular de los 

modelos estudiados, no se encuentran grandes diferencias entre ellas 

quedando un poco más alejada la correspondiente al hueso trabecular 

alrededor del implante de Y-TZP (0.0385MPa) en comparación 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 máximos y mínimos de tensión según von Mises, transferidos 

al propio implante, quedan recogidos en la TABLA 4. 

El implante que mayor tensión recibió fue el fabricado en Y-TZP, con el 

mayor módulo de elasticidad de los implantes evaluados, mientras que el 

implante que recibió menor tensión fue el implante de aleación Ti-Nb-Zr de 

bajo módulo de Young. 

Cuando se comparan entre si estos valores máximos de tensión, 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 máximos para las otras 

dos aleaciones, Ti-6Al-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 máximas sobre los implantes, expresada en la 

TABLA5, fue de 92.578±15.191MPa, mientras que la de las mínimas fue 

de 0.766±0.133MPa, una diferencia de prácticamente 92MPa. Cuando se 

comparan la media de tensión máxima según Von Mises transferida a los 

implantes, con las del hueso, se observa que es prácticamente 6 veces 

mayor que la correspondiente al hueso cortical y hasta 46 veces del 

trabecular. 
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Al analizar las tensiones mínimas según 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). 

 

 
 
 

 

 

 

TABLA 4. Valores de magnitud de la tensión según Von Mises transferida 
al hueso cortical, hueso trabecular y al implante, expresados en MPa, en 

cada uno de los materiales de fabricación evaluados. 

 

 

 

 
 
 
 
 
 

 

TABLA 5. Valores de tensión media máxima y mínima transferida al hueso 
cortical, hueso trabecular y a los implantes; y sus desviaciones estándar. 

 

 

Material de 
fabricación  Tensión de Von Mises (MPa) 

Cortical Trabecular Implante 

Ti-6Al-4V Mín. 0.14238 0.03779 0.748 
Máx. 16.945 2.038 91.23 

Ti-15Zr Mín. 0.14233 0.03772 0.726 
Máx. 16.924 2.028 89.19 

Y-TZP Mín. 0.1434 0.03851 0.953 
Máx. 16.206 2.142 113.22 

Ti-Nb-Zr Mín. 0.1416 0.03716 0.638 
Máx. 17.271 1.948 76.673 

Localización  
Tensión de Von Mises  

Magnitud (MPa) Desviación 
Estándar 

Hueso 
Cortical 

Mín. 0.1461 ±0.00073 
Máx. 16.836 ±0.449 

Hueso 
Trabecular 

Mín. 0.0377 ±0.00055 
Máx. 2.039 ±0.079 

Implantes Mín. 0.766 ±0.133 
Máx. 92.578 ±15.191 
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6.1.4. Características de la localización y distribución de tensión al sistema 

Tras analizar los diagramas con escala de colorimetría de todos los 

elementos modelizados, en los cuatro supuestos evaluados, no 

encontramos diferencias significativas en cuanto a la localización y 

distribución de la tensión. 

En los cuatro supuestos encontramos una distribución de la tensión 

prácticamente idéntica, localizándose el mayor porcentaje de tensión en el 

hueso cortical periimplantario crestal circundante al cuello del implante. 

Sin embargo, el diagrama de colorimetría muestra que también se 

transfiere tensión al hueso localizado alrededor del ápice del implante, 

principalmente debido al componente axial de la carga aplicada al sistema. 

Atendiendo al color mostrado, esta tensión es sustancialmente menor a la 

que se transfiere al hueso crestal. Al igual que ocurría en el caso anterior, 

no encontramos diferencias significativas entre los cuatro modelos a 

evaluación. 

En todos los supuestos también encontramos que la tensión transferida 

tanto al hueso cortical crestal como al trabecular apical se encontró 

localizado en la zona opuesta de la dirección del vector de carga, lo cual 

es lógico desde un punto de vista mecánico. 

 

Las FIGURAS 13 a la 28 muestran la localización y distribución de la 

tensión 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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FIGURA 13. Distribución de tensión al modelo para el implante Ti-6Al-4V. 

FIGURA 14. Distribución de tensión al hueso cortical para el implante Ti-

6Al-4V. 
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FIGURA 15. Distribución de tensión al hueso trabecular para el implante 

Ti-6Al-4V. 

FIGURA 16. Distribución de tensión al implante de Ti-6Al-4V. 



 

120  	 ANÁLISIS BIOMECÁNICO DE LA INFLUENCIA DEL MATERIAL DE FABRICACIÓN DE LOS 
IMPLANTES DENTALES EN LA TRANSFERENCIA DE CARGA AL TERRENO DE SOPORTE	

	  
	

	

FIGURA 17. Distribución de tensión al modelo para el implante Ti-15Zr. 

FIGURA 18. Distribución de tensión al hueso cortical para el implante Ti-

15Zr. 
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FIGURA 19. Distribución de tensión al hueso trabecular para el implante 

Ti-15Zr. 

FIGURA 20. Distribución de tensión al implante de Ti-15Zr. 
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FIGURA 21. Distribución de tensión al modelo para el implante Y-TZP. 

FIGURA 22. Distribución de tensión al hueso cortical para el implante Y-

TZP. 
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FIGURA 23. Distribución de tensión al hueso trabecular para el implante 

Y-TZP. 

FIGURA 24. Distribución de tensión al implante de Y-TZP 
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FIGURA 25. Distribución de tensión al modelo para el implante Ti-Nb-Zr. 

FIGURA 26. Distribución de tensión al hueso cortical para el implante Ti-

Nb-Zr. 
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FIGURA 27. Distribución de tensión al hueso trabecular para el implante 

Ti-Nb-Zr. 

FIGURA 28. Distribución de tensión al implante de Ti-Nb-Zr. 
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6.2. Deformación 

6.2.1. Del hueso cortical 

Los valores máximos y mínimos de deformación del hueso cortical quedan 

recogidos en la TABLA 6. 

En todos los materiales de fabricación evaluados la deformación mínima 

para el hueso cortical fue de 0µm, por lo tanto, las únicas variaciones 

entre los cuatro modelos estudiados se encontraron en las deformaciones 

máximas. 

La mayor deformación del hueso cortical al aplicar la carga simulada al 

sistema la sufrió el circundante al implante de Ti-Nb-Zr y la menor el hueso 

alrededor del implante cerámico de Y-TZP. 

Si comparamos el valor de deformación máxima obtenido en las corticales 

alrededor del implante de Ti-Nb-Zr (64.999µm) y en las del implante Y-

TZP (59.971µm), existe una diferencia neta entre ellas de 5.028µm. Como 

ocurría en el caso de las tensiones, los valores de deformación obtenidos 

en el hueso cortical del implante de Ti-6Al-4V (62.516µm) y de Ti-15Zr 

(62.797µm) son también intermedios a las dos anteriores y muy similares 

entre sí con un 0.42% de diferencia. 

La deformación máxima media de la cortical fue de 62.57µm y una 

desviación estándar de 2.058. 

6.2.2. Del hueso trabecular 

Los valores máximos y mínimos de deformación del hueso trabecular 

quedan recogidos en la TABLA 6. 

Al igual que ocurría en el hueso cortical, la deformación mínima sobre el 

hueso trabecular fue de 0µm para todos los materiales de implantes 

evaluados, no siendo así para la deformación máxima existente. 
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De manera idéntica a lo acontecido en el hueso cortical, la mayor 

deformación 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 cerámico de Y-TZP. 

Comparando el valor de deformación máxima obtenido en el hueso 

trabecular alrededor del implante de Ti-Nb-Zr (62.441µm) y del implante 

de Y-TZP (58.745µm), existe una diferencia neta entre ellas de 3.696µm, 

es decir un 5.92% de diferencia. De nuevo, los valores obtenidos en el 

hueso cortical del implante de Ti-6Al-4V (60.55µm) y de Ti-15Zr (60.77µm) 

son intermedias a las nombradas y casi idénticas con un 0.36% de 

diferencia. 

La deformación máxima media del hueso trabecular fue de 60.62µm y una 

desviación estándar de 1.51. Cabe destacar que, al contrario de lo que 

ocurría con las tensiones, las medias de deformación de ambos tipos de 

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

6.2.3. Del implante 

Los valores máximos y mínimos de deformación de los implantes quedan 

recogidos en la TABLA 6. 

El implante que sufrió mayor deformación fue el fabricado en Ti-Nb-Zr con 

el menor módulo de elasticidad de los implantes evaluados, mientras que 

el implante que sufrió menor deformación fue el implante cerámico de Y-

TZP, de alto módulo de Young. 

Cuando se comparan entre si estos valores máximos de deformación, 

entre el del implante de Ti-Nb-Zr (93.979µm) y el del Y-TZP (73.093µm) 

hay una diferencia neta de 20.886µm, lo cual porcentualmente supone una 

diferencia significativa de un 22.22%. Los valores máximos para las otras 

dos aleaciones, Ti-15Zr (84.452µm) y Ti-6Al-4V (83.145µm) son 

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

La media de la deformación máxima de los implantes fue de 83.667µm (sd 

8.54), mientras que la de la mínima fue de 45.039µm, una diferencia de 

38.628µm (sd 0.5). 

Al comparar las deformaciones mínimas sobre los cuatro implantes 

evaluados, no se encuentran diferencias importantes entre ellas con 

45.711µm en el implante cerámico de Y-TZP, 45.006µm en el implante de 

Ti-6Al-4V, 44.947µm en el de Ti-15Zr y 44.492µm en el de Ti-Nb-Zr. 

En la TABLA 6 se resumen los valores de deformación máxima y mínima 

en micras sufridas tanto por el hueso trabecular y cortical como por el 

propio implante para los cuatro materiales de fabricación evaluados. 

 

 

 

 
 

 

TABLA 6. Valores de deformación de cada elemento para cada material 
de fabricación del implante. 

 

Material de 
fabricación 

 Deformación (µm) 
Cortical Trabecular Implante 

Ti-6Al-4V Mín. 0 0 45,006 
Máx. 62,516 60,55 83,145 

Ti-15Zr Mín. 0 0 44,947 
Máx. 62,797 60,77 84,452 

Y-TZP Mín. 0 0 45,711 
Máx. 59,971 58,745 73,093 

Ti-Nb-Zr Mín. 0 0 44,492 
Máx. 64,999 62,441 93,979 







 

 

 

 

 

7. DISCUSIÓN 
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7.1. De la metodología: justificación y limitaciones. 

7.1.2. Análisis de elementos finitos (AEF). 

En nuestro ensayo hemos utilizado el análisis mediante elementos finitos, 

puesto que es una técnica contrastada desde hace décadas para resolver 

dudas mecánicas asociadas a la implantología oral.  

Su origen, no obstante, fue el ámbito de la ingeniería, con el objetivo de 

resolver problemas físicos, ya que éstos se formulan mediante la 

resolución de una ecuación diferencial en derivadas parciales y de cuya 

solución es posible modelar el problema objeto de estudio. 

El AEF en el campo de la implantología oral se utiliza principalmente en la 

evaluación del comportamiento biomecánico de la prótesis 

implantosoportada y los posibles factores influyentes en la distribución y 

cantidad de la tensión transferida al hueso de soporte. Para tal fin no es la 

única técnica empleada: también se utilizan modelos teóricos 

matemáticos, análisis fotoelásticos del estrés y los análisis mediante 

galgas extensiométricas. 

El método fotoelástico empezó a utilizarse hace mucho tiempo. No 

obstante, su utilización permanece vigente y ha sido de gran importancia 

en los últimos 50 años. El principio del método es aprovechar la propiedad 

que tienen algunos sólidos transparentes. Algunas sustancias isótropas, 

cuyas propiedades ópticas no dependen de la dirección, pueden adquirir la 

característica de "birrefringentes temporales" u ópticamente 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 análisis de esfuerzo y deformaciones utilizada principalmente en 

elementos de geometría 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 ópticas del mismo, que 

son proporcionales a los esfuerzos generados por la carga que se aplica. 

Estos estudios son más complejos cuando es preciso determinar el estado 

tensional de una estructura cuya geometría no permite considerar que se 

trata de un régimen elástico plano, en cuyo caso es preciso acudir a la 

fotoelasticidad tridimensional (223, 224); aún así, varios estudios (225, 

226) han demostrado la utilidad de la fotoelasticidad para determinar la 

distribución de la tensión transferida tanto en dientes naturales como en 

implantes. 

Por otro lado, hay que considerar la extensiometría, que se basa en el uso 

de galgas extensiométricas, unos elementos de resistencia eléctrica 

unidos a un equipo de medición y registro. Es el único método capaz de 

realizar mediciones "in vivo” con el fin de cuantificar la tensión generada 

tras la aplicación de las cargas oclusales; aún así se emplean más en 

estudios “in vitro”. Pesqueira en 2014 (227), validó con su revisión el uso 

de las galgas extensiométricas, no sólo en implantología oral si no en 

odontología en general. En el caso de las galgas empleadas en 

implantología, suelen ser uniaxiales o de roseta y suelen adherirse a los 

implantes, los pilares o la prótesis. En principio, estos estudios en vivo son 

más costosos y consumen más tiempo de investigación 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 físico y 

determinar el comportamiento biomecánico de una estructura ante la 

aplicación de cargas. El inconveniente es que traslada una hipótesis 

clínica a un modelo matemático y por tanto requiere establecer 

simplificaciones y asunciones, de manera que es necesario conocer la 

precisión 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 así evaluar la exactitud de los resultados 

de estos últimos. 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 hemimandíbula, rehabilitando sobre ellos una prótesis fija 

convencional de 3 piezas en una de ellas (con un póntico intermedio) y 

una de 4 piezas (con un póntico intermedio y cantilever distal) en la otra. 

Los implantes tuvieron un periodo de osteointegración de 3 meses y de 

carga y función de 7 semanas. Posteriormente se sacrificó a los perros y 

se realizó un estudio histológico. Paralelamente se desarrolló un estudio 

mediante elementos finitos en 3 y 2 dimensiones, modelando el mismo 

tipo de prótesis y disposición de implantes. Los resultados demostraron 

una elevada correlación entre las zonas de transferencia de estrés 

calculadas por elementos finitos y las zonas de presencia de remodelado 

óseo en el modelo animal comparativo. El problema de este estudio y de 

otros de diseño semejante es que comparan resultados cuantitativos (los 

de los elementos finitos) con cualitativos (los histológicos de los 

experimentales in vivo). 

En ocasiones, se han comparado los resultados de los AEF con los otros 

métodos de evaluación de la tensión. 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 cadáveres. Se 

colocaron dos galgas extensiométricas de roseta sobre el hueso cortical 

vestibular entre los implantes y se aplicó 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 estadísticamente 

significativas, en los valores de deformación 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). 

Más recientemente se han evaluado en varios estudios los tres métodos: 

fotoelasticidad, galgas y AEF, y la correlación en sus resultados, cuando 

se aplican a los mismos modelos (237, 238). De nuevo, concluyen que 

existe una mayor correlación entre los resultados de AEF y las galgas 

extensiométricas. 

Resumiendo, la fotoelasticidad aporta muy buena información cualitativa  

de la distribución de las tensiones, es decir, de la localización general y 

concentración de la tensión, pero aportan una información cuantitativa 

limitada. Por su parte, las galgas extensiométricas sólo aportan 

información cuantitativa y específicamente en el área donde son 

adheridas. Por su parte, el AEF puede calcular tensión, su distribución e 

incluso desplazamiento y deformación, pudiendo además modificar de 

manera sencilla ciertos parámetro del ensayo, para aumentar los objetivos 

del mismo. 

En nuestro caso, debido a la imposibilidad de realizar experimentación in 

vivo con fotoelasticidad o extensiometría para determinar esa 

transferencia de tensión a los componentes del sistema prótesis-implante-

hueso, se decidió utilizar el AEF sabiendo que en la actualidad es el 

método más utilizado para el análisis de la tensión 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 óseo 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 comparación entre las 

variables de estudio. En nuestro caso no se modelizó la mandibula 

completa si no exclusivamente un bloque de 23mm de alto y 12mm de 

ancho; sabemos que de esta manera se facilita el análisis y no afecta de 

manera significativa a la precisión de los resultados en términos de 

magnitud y distribución de la tensión, ya que la sección ósea modelada en 

nuestro caso no vulnera los límites menores de 4,2mm a mesial y a distal 

del implante modelizado, como indican los estudios (239, 214). Aún así, 

actualmente es posible realizar el modelado de manera más exacta 

mediante técnicas avanzadas de imagen gracias a tomografías o 

resonancias (232, 240). 

El tipo de hueso modelizado correspondía a un hueso tipo 2 de la 

clasificación de Lekholm y Zarb de 1985 (215), con una capa 

relativamente ancha de hueso cortical, que rodea un hueso trabecular 

denso.  Según Misch (4), el hueso tipo 2 se suele encontrar en la zona 

mandibular posterior. 

En cuanto al implante, se escogió como modelo uno de conexión interna 

de 10mm de longitud, 4,1mm de diámetro y 4,8mm de plataforma y un 

cuello pulido de 2,8mm. En cualquier caso podría haberse modelado 

cualquier otro tipo de implante ya que, ni el diseño macroscópico del 

implante ni su posición tridimensional en el hueso, variaban entre los 
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supuestos a estudio y por tanto no era una variable a evaluar. Este diseño 

de implante es de los más utilizados en AEF de prótesis 

implantosoportadas y por otro lado sus dimensiones (4mm de diámetro x 

10mm de longitud) son consideradas estándar por ciertos estudios y 

adecuadas para un comportamiento biomecánico óptimo (138, 241). 

Para el diseño de la prótesis se modelo una rehabilitación mediante 

corona unitaria metalcerámica, con un núcleo de 1mm de aleación 

metálica de cromo-cobalto y un recubrimiento de 1 a 2mm de espesor de 

cerámica feldespática. Se optó por una forma de la corona relativamente 

sencilla de modelar similar a lo que podríamos encontrar en un premolar 

inferior; por tanto, no se realizó un modelado exacto de la anatomía 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 ningún momento en los resultados de tensión transferida al 

hueso y al implante. Efectivamente, este principio sostiene que en el 

análisis de elasticidad es posible explicar distribuciones de tensiones 

complicadas o condiciones de contorno débiles mediante otras más 

sencillas de tratar matemáticamente, siempre y cuando el contorno esté 

suficientemente alejado. 

Con respecto al pilar y al tornillo que fija dicho pilar al implante, se utilizó 

un pilar para cementar recto ya que es el que mejor adaptación tiene a la 

conexión interna del implante y además presenta buen ajuste pasivo 

(242). 

En cuanto a la unión entre el pilar y la prótesis, se simplificó y se asumió 

un ajuste pasivo del 100% con un contacto íntimo; por tanto se obvió la 

capa del medio cementante de retención, 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 mayoría de los AEF que hemos encontrado en la literatura (115, 229, 

244). 

Todos los materiales se asumieron como homogéneos, isotrópicos 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 anisótropo, y se comporta de diferente manera 

cuando es sometido a fuerzas de compresión y tensión. Sin embargo, 

según algunos autores, las diferencias de la distribución de la tensión y la 

deformación en nuestro ensayo, al realizar esta simplificación es casi 

imperceptible (245, 246). Aún así, otros autores ven inviable cambiar las 

características naturales y reales del sistema y observan diferencias 

significativas entre considerar materiales isotrópicos y anisotrópicos (247). 

Otra simplificación utilizada fue la de suponer una osteointegración ideal y 

exacta entre el hueso, tanto cortical como trabecular y el implante 

existiendo un contacto del 100% entre ambos materiales, situación que 

obviamente es improbable conseguir a nivel clínico. Varios estudios (248) 

determinan que el porcentaje de superficie de contacto entre el hueso y el 

implante no influye en los niveles de tensión bajo cargas axiales y no 

axiales en AEF y por tanto varios AEF realizan esta simplificación al igual 

que en el caso de nuestro estudio (249). Aún así otros autores obtienen 

conclusiones contrapuestas y observan diferencias significativas de 

transferencia de tensión dependiendo del grado de osteointegración 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 elásticas diferentes del resto del hueso 

modelizado. Este hueso transicional posee 1mm de espesor en contacto 

directo e íntimo con el implante, simulando así las condiciones más reales 

de un hueso en proceso de curación. 

En cuanto al número de elementos que componen el modelo de AEF, 
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parece ser que cuanto mayor sea este número, mayor precisión de los 

resultados (239). En nuestro caso, el número de elementos es el suficiente 

para obtener resultados precisos permitiendo la obtención 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, aleación Ti-Nb-Zr, Y-TZP, hueso 

cortical y trabecular, aleación Cr-Co y cerámica feldespática) fueron 

obtenidas según lo descrito en la literatura (152, 12, 115, 55). En lo que 

respecta a las propiedades de la aleación Ti-15Zr, fueron las únicas no 

encontradas en la literatura y por tanto fue necesario la realización de un 

ensayo adicional para su tipificación, a efectos de poder ser empleadas en 

nuestro AEF. Para cumplir este primer objetivo, se ha empleado un 

método de análisis mediante ultrasonidos. Hubiera sido más adecuado el 

haber realizado la caracterización mecánica mediante ensayos de tracción 

normalizados bajo la norma ASTM-E8 “Standad Test Methods for Tension 

Testing of Metallic Materials”. No obstante, la dificultad de conseguir 

probetas cilíndricas de la aleación Ti15Zr con la geometría adecuada, han 

hecho imposible la aplicación de este método. Aunque esto pueda parecer 

una limitación, el método ultrasónico es una de las técnicas no 

destructivas de evaluación de las características de los materiales más 

utilizadas en ingeniería e incluso aplicada de manera específica a las 

aleaciones de titanio (251).	Los resultados de este ensayo de ultrasonidos 

mostraron que el módulo de Young y el coeficiente de Poisson, obtenidos 

para la aleación Ti-15Zr (E=104GPa y v=0.33 respectivamente), son muy 

similares a las propias de la aleación 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 elásticas del Titanio y del 

zirconio metálico que se emplean en esta aleación,  E=110GPa y ν=0.35 y 

E=94.5 GPa y ν=0.34, respectivamente. 

En la literatura actual existen trabajos que evalúan el límite elástico de la 
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aleación Ti-15Zr, obteniendo valores de 953MPa, que son un 10-15% 

mayor que el de la aleación Ti-6Al-4V (252). Por tanto, aunque ambas 

aleaciones tienen propiedades similares en cuanto a módulo de elasticidad 

y coeficiente de Poisson, el límite elástico de la aleación Ti-15Zr es mayor 

debido a una mejor mezcla de los componentes de la aleación, además de 

por la deformación en frío y por tanto un tamaño del grano menor que para 

la aleación Ti-6Al-4V. Ahora bien, según los datos obtenidos en nuestro 

AEF, el comportamiento biomecánico de un implante de aleación Ti-15Zr y 

Ti-6Al-4V es muy similar, tanto en magnitud y distribución de la tensión 

como en deformación del sistema hueso-implante, cuando se les somete a 

una carga que simula la funcional. El límite de la aleación binaria es mayor 

y eso significa que poseerá mayor resistencia a la deformación plástica y a 

la fractura del implante, lo cual por otro lado constituye una complicación 

infrecuente en la práctica clínica, de entre un 0.18 y un 0.7% de las 

complicaciones mecánicas, según ciertos estudios de revisión al respecto 

(69, 71). 

7.1.4. De los ensayos y procedimientos 

El ensayo consistió en la aplicación de una carga, que simulaba la 

funcional en un sector posterior mandibular, sobre el sistema implante-

prótesis modelizado y la recopilación de los datos en cuanto a magnitud y 

distribución de la tensión al terreno de soporte (hueso cortical y trabecular, 

y al propio implante). 

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

en los trabajos de Watanabe (85). 

La carga aplicada fue estática y no dinámica, como en la mayoría de los 

AEF, ya que al estudiar en un momento concreto la tensión y la 

deformación existentes en el sistema, una carga estática nos otorga 

resultados correctos suficientes sin necesidad de aplicar una carga 

dinámica, lo que aumentaría el tiempo y el coste del procedimiento. Aún 
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así, sabemos que en la función normal del sistema estomatognático se 

producen ambos tipos de cargas, estáticas y dinámicas. Las cargas 

dinámicas suelen acontecer en los movimientos funcionales de 

masticación, deglución y fonación, mientras que las cargas estáticas son 

más comunes como resultado de una parafunción, como el bruxismo 

(253). 

Se escogió como punto de aplicación de la carga, la fosa central de la 

restauración modelizada, simulando la anatomía de un premolar inferior. 

Aunque sabemos que los contactos existentes con la arcada antagonista 

no son puntiformes con un solo contacto en una única localización, si que 

existe un contacto predominante en cuanto a magnitud coincidente con la 

fosa central y por tanto se escoge este punto único de aplicación de carga 

simplificando el procedimiento (254, 255). 

Esta magnitud y aplicación de la carga es más fácil de asumir en nuestro 

ensayo, al ser un modelo de implante unitario, mientras que en AEF de 

tramos más grandes, que involucran implantes colocados en 

localizaciones distintas dentro de la arcada, supone una aplicación de la 

carga oclusal distinta en cada una de las localizaciones, aumentando el 

módulo de ésta conforme nos desplazamos hacia zonas posteriores de la 

arcada (85, 256). 

La angulación y dirección de la carga aplicada en nuestro ensayo fue de 6 

grados respecto al eje axial del implante y con dirección de vestibular a 

lingual. Esta angulación y dirección se escoge para simular de la manera 

más exacta lo acontecido en una oclusión fisiológica (85), donde existen 

tanto un componente axial como uno oblicuo de las cargas oclusales. La 

dirección lingual de la carga aplicada es la resultante existente en la 

arcada inferior asumiendo una relación intermaxilar ideal de clase I 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 características de magnitud, aplicación, 

angulación y dirección de la carga aplicada. La mayoría 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 utilizó una magnitud de 150N, carga cercana 

a los valores medios de fuerza masticatoria normal en la región premolar 

de un adulto (86). 

También se encuentran diferencias en cuanto a la angulación 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 último, 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 angulación aumenta 

conforme nos desplazamos a mesial en la arcada; es mayor en sectores 

anteriores con predominio de cargas oblicuas, mientras que la angulación 

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

En  la dirección de la fuerza es donde más coincidencias se encuentran 

con otros AEF, asumiéndose una dirección de vestibular a lingual en un 

sector posterior mandibular (261, 262). 

 

7.2. Sobre los resultados obtenidos. 

7.2.1 Sobre la magnitud y distribución de la tensión a los implantes y 

hueso periimplantario. 

7.2.1.1 Magnitud de tensión transferida a los implantes. 

En nuestro AEF los resultados muestran una mayor tensión transferida al 

implante de Y-TZ con 113.22MPa frente a la menor tensión que se 
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observó sobre el implante de Ti-Nb-Zr con 76.673MPa. Valores medios se 

encontraron en los implantes de Ti-6Al-4V y Ti-15Zr, prácticamente 

idénticos entre ellos dos. 

Por tanto, en este sentido el implante cerámico de Y-TZP, el menos 

elástico y con módulo de Young más alto, parece ser el que absorbe 

mayor tensión, de todos los implantes utilizados y el implante más elástico 

con menor módulo de Young, el de aleación Ti-Nb-Zr parece ser el que 

menos tensión absorbe tras la aplicación de carga. 

Encontramos resultados similares en otros estudios que comparan el 

comportamiento biomecánico de implantes de titanio frente a implantes de 

zirconia (48, 47, 46, 263). 

En este sentido Cağlar en 2011 (48) obtiene mayores tensiones en los 

implantes de zirconia en comparación con implantes de aleación Ti-6Al-

4V, al someter al sistema a cargas oblicuas similares a la carga que 

utilizamos en nuestro AEF. Sin embargo, ante la aplicación de cargas 

exclusivamente horizontales, obtiene resultados similares de tensión 

transferida a los dos tipos de implantes (Y-TZP y Ti-6Al-4V). Esta variación 

de los resultados del estudio de Cağlar en cuanto a la tensión transferida a 

los implantes ante la aplicación de cargas oblicuas o exclusivamente 

horizontales puede deberse a que, aunque las cargas en cada supuesto 

eran iguales, el diseño de cada uno de los implantes no lo era. Por tanto, 

el diseño macroscópico del implante puede influir en la tensión que este 

absorbe ante la aplicación de carga.  

En nuestro caso, al utilizar un mismo diseño de implante modelizado y 

misma carga en todos los supuestos, variando exclusivamente las 

características elásticas del material de fabricación del implante, evitamos 

introducir sesgos de interpretación en los resultados de tensión transferida 

a los implantes. 
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En este sentido, Bankoğlu en 2016 (47), compara el comportamiento 

biomecánico de implantes de Y-TZP frente a Ti-6Al-4V con un mismo 

diseño de implante en ambos casos y encuentra resultados similares a 

nuestro AEF aunque de valores mayores, obteniendo una tensión de 

209.36MPa para el implante cerámico y 135.88MPa para el de Ti-6Al-4V. 

En este caso, observamos mayor magnitud de tensión transferida a ambos 

implantes que en nuestro AEF; esto tiene su respuesta en que el modelo 

del estudio de Bankoğlu 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 comparación con 

la localización posteroinferior escogida en nuestro caso, donde existe un 

mayor componente axial de las cargas. 

Resultados similares obtiene Bal en 2013 (46), con mayor tensión 

(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 Bankoğlu (47). 

Por otro lado Osman en 2013 (263) continúa con la misma corriente de 

resultados pero con una menor diferencia de tensión transferida entre 

ambos materiales, Y-TZP (87.99MPa) y Ti-6Al-4V (87.7MPa). Esta 

reducción de las diferencias entre las tensiones entre ambos materiales de 

fabricación del implante con respecto a nuestro AEF no son fácilmente 

comparables, debido a que la prótesis modelizada por Osman es una 

sobredentadura y  difiere demasiado de la nuestra y de los AEF citados 

con anterioridad, que son prótesis fijas metalcerámicas. 

7.2.1.2 Magnitud de tensión transferida al hueso periimplantario. 

Según los resultados obtenidos en nuestro AEF, la mayor tensión 

transferida al hueso cortical periimplantario se observó en el modelo con el 

implante más hiperelástico, de aleación Ti-Nb-Zr con 17.27MPa y la menor 

tensión en el mismo hueso cortical para el implante cerámico, y por tanto 
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menos elástico, con 16.20MPa. 

En este sentido, parece existir una relación inversa entre el módulo de 

elasticidad del implante con la tensión transferida al hueso cortical, es 

decir, cuanto menor es el módulo de Young del implante más tensión se 

transfiere al hueso cortical circundante al mismo.  

Lo contrario ocurre en el hueso trabecular, donde la mayor transferencia 

de tensión se produce en el circundante al implante de Y-TZP con 

2.14MPa y la menor tensión transferida se localiza en el hueso trabecular 

periimplantario de la aleación hiperelástica de Ti-Nb-Zr con 1.94MPa. No 

obstante, es preciso reconocer que cuando se comparan los valores 

máximos y mínimos de tensión sobre el hueso, el trabecular recibe mucha 

menos que el cortical, prácticamente 8 veces menos. 

En resumen, el hueso más rígido (cortical) recibe menos tensión en 

relación con un implante de comportamiento más rígido y al contrario, el 

hueso más elástico (trabecular) recibe menos con un implante de 

comportamiento más elástico, aunque como hemos apuntado en el párrafo 

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 diseño similar al nuestro (46, 47, 263).  Bal 

y colaboradores (46), encuentran menor tensión transferida al hueso 

cortical al utilizar un implante cerámico frente a uno de aleación Ti-6Al-4V 

(10.91MPa frente a 11.63MPa respectivamente). También obtiene 

resultados semejantes a los nuestros en cuanto a la tensión transferida al 

hueso trabecular, donde la menor tensión la transfiere el implante de Ti-

6Al-4V frente al de Y-TZP (1.22MPa frente a 1.53MPa respectivamente). 

Estas diferencias de tensión son menos evidentes que las obtenidas en 

nuestra comparación entre el implante de Y-TZP y el de aleación Ti-Nb-Zr, 

y esto tiene que responder a que la diferencia entre los módulos 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 Cağlar en 2011 (48) obtiene similares 

resultados en lo referente al hueso cortical: el implante cerámico de alto 

módulo de elasticidad transfiere prácticamente la mitad de tensión al 

hueso cortical que el implante de Ti-6Al-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 tensión 

transferida al hueso trabecular para el implante de Y-TZP; aún así las 

diferencias existentes entre implantes en cuanto a la tensión transferida al 

hueso trabecular son mucho menores que para el hueso cortical. 

7.2.1.3 Distribución de la tensión al hueso periimplantario. 

En cuanto a la distribución de la tensión al hueso periimplantario, no 

encontramos en nuestro AEF diferencias significativas entre los cuatro 

materiales de fabricación evaluados. 

La tensión en los cuatro casos se localiza principalmente en el hueso 

cortical periimplantario más coronal circundante al cuello del implante, 

encontrando también cierta cantidad de tensión transferida al hueso 

trabecular circundante al ápice del implante. 

Esta distribución concuerda con los resultados y las teorías de varios 

estudios (138, 221, 264) que postulan que la tensión transferida al hueso 

periimplantario ante la aplicación de una carga oclusal se localiza en su 

mayor parte en la porción cortical coronal. 

En nuestro caso en concreto, al ser un implante rehabilitado mediante 

corona unitaria, la distribución de la tensión al hueso depende de varios 

factores, como son la densidad ósea, cargas oclusales y las 

características del propio implante. 
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El primero es la densidad ósea. Algunos autores sostienen que cuanto 

menor sea la densidad ósea, mayor dispersión de la tensión hacia el ápice 

del implante encontraremos (138). En nuestro caso, al haber modelizado 

un hueso tipo 2 con presencia  de cortical coronal de propiedades 

elásticas bastante más rígidas que el trabecular, la tensión se dispersa en 

un bajo porcentaje hacia el ápice. 

En segundo lugar, depende de las cargas oclusales. En cuanto a dirección 

y punto de aplicación, bajo cargas predominantes axiales la tensión tiende 

a localizarse en el hueso cortical periimplantario coronal y al cuello del 

implante, más aún en implantes cilíndricos, de menor diámetro y longitud. 

Por otro lado, bajo cargas más horizontales u oblicuas la tensión se 

concentra principalmente en la zona de contacto del cuello del implante en 

relación a la cortical ósea opuesta a la resultante de la fuerza, como 

ocurre en los cuatro casos evaluados en nuestro AEF donde la tensión se 

localiza en la porción coronal de la cortical lingual al llevar la carga una 

dirección vestibulolingual. En cuanto a la intensidad de la carga, cuanto 

mayor sea la carga, mayor será la intensidad de la fuerza y por tanto 

mayor también la tensión transferida (265,  266, 267, 268, 269). 

Por último, esta distribución de la tensión depende de la disposición del 

propio implante y de su diámetro y longitud, disminuyendo la tensión en el 

hueso cortical a medida que aumenta el diámetro del implante, y siendo la 

longitud influyente en la dispersión 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 utilizó el mismo diseño modelado de 

implante, tanto en longitud como diámetro. 

Nuestro ensayo, pese a haber mostrado diferencias respecto a las 

magnitudes de tensión y deformación en hueso e implantes para las 

diferentes aleaciones a estudio, no las ha encontrado en absoluto en lo 

que respecta a su distribución. Posiblemente, aunque la aleación 



 
DISCUSIÓN 149	
	  

	

	

 

hiperelástica tiene un módulo de Young más 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 módulo de elasticidad dependiendo de su localización 

principalmente apico-coronal; cuanto más apical, menor módulo de 

elasticidad presenta. El cemento radicular coronal posee un módulo de 

Young medio de 8.7GPa pudiendo llegar hasta los 10GPa, mientras que el 

cemento radicular apical tiende a ser más elástico con un módulo 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 próximo a un hueso cortical tiende a tener un mayor módulo de 

elasticidad que aquel cemento apical localizado próximo a un hueso 

trabecular, con bajo módulo de elasticidad también. Aún así, estos 

módulos de elasticidad del cemento radicular distan mucho de cualquiera 

de los módulos de las aleaciones estudiadas. 

En este sentido, y como ya se ha comentado, esta distribución 

característica de la tensión al hueso periimplantario coronal responde al 

principio del “análisis de haz complejo”, enunciando que cuando dos 

materiales con módulos 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 tensión 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 evalúa el comportamiento biomecánico de distintos 

diseños macroscópicos de implante y de conexión protésica, sí que 

encuentran mayores diferencias en la distribución de la tensión, tanto al 

implante como al hueso periimplantario, obteniendo un mejor 

comportamiento los implantes de mayor diámetro y de conexión interna 

(274, 275, 276). 

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

7.2.2.1 Deformación de los implantes. 

Evaluando los resultados obtenidos tras el AEF se observó una mayor 

deformación del implante de aleación Ti-Nb-Zr con 93.97µm, mientras que 

el implante que menos deformación obtuvo fue el fabricado en Y-TZP con 

73.09µm. 

En este punto es necesario relacionar la tensión transferida a los 

implantes con la deformación que sufren. En nuestro AEF el implante que 

mayor tensión absorbe y a su vez el que menos se deforma es el implante 

con alto módulo de elasticidad, de Y-TZP. Al contrario ocurre con el 

implante hiperelástico de Ti-Nb-Zr, que recibiendo aproximadamente un 

35% menos de tensión que el implante de Y-TZP, se deforma más de un 

20% más que el mismo. Este hecho, responde a la Ley de Hooke, σ=E·ε, 

que determina que, dentro del límite de proporcionalidad, la deformación 

depende directamente del módulo de elasticidad del material y de la 

tensión a la que está siendo sometido. En este sentido, materiales con 

altos módulos de Young son menos deformables que aquellos con 

comportamientos más elásticos. 

Sin embargo, nuestros resultados de tensión/deformación, conducen a  su 

vez a deducir que existe una relación directa entre el módulo de 

elasticidad del material de fabricación del implante y la transferencia de 

tensión al propio implante y en definitiva que un implante más rígido, 
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presenta un comportamiento más tenaz que uno de elasticidad mayor, 

absorbiendo más energía y deformándose menos. La tenacidad, 

entendida como la capacidad de un material de absorber energía durante 

la deformación, tiene relación directa con el módulo de elasticidad del 

material y su límite elástico. 

Por esta razón, en nuestro AEF, un implante más elástico se deforma más 

que uno más rígido, absorbiendo en ese proceso menor cantidad de 

tensión. Aún así, es preciso considerar que estos resultados responden a 

una aplicación de carga estática, que es la fácilmente evaluable mediante 

un AEF, mientras que en la función masticatoria existe predominio de 

cargas dinámicas de impacto y puede que, ante la aplicación de estas 

últimas, no se obtuviera la misma relación entre la tensión absorbida por el 

implante y su deformación. 

En ninguno de los estudios revisados de AEF comparando implantes de Y-

TZP y Ti-6Al-4V se evaluaron datos de deformación de los implantes, y 

sólo obtenían datos de la tensión transferida al sistema (48, 46, 47, 263), 

de manera que, aunque coincidimos con sus resultados respecto a las 

magnitudes de tensión, no podemos comparar con ellos la deformación 

resultante. 

7.2.2.1 Deformación del hueso periimplantario. 

Uno de los puntos clave de nuestro ensayo de elementos finitos era el de 

determinar las diferencias de deformación del hueso de soporte  para  las 

diferentes aleaciones a estudio. No en vano, estos resultados son los que 

tienen más repercusión desde el punto de vista de las recomendaciones 

clínicas que puedan derivarse de este ensayo, porque en definitiva la 

deformación puede relacionarse con el remodelado, y en conclusión 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 deformación en el hueso cortical que en 

el trabecular. Esto puede resultar contradictorio si se tiene en cuenta que 

el hueso cortical es notablemente más rígido que el trabecular, pero se 

entiende perfectamente si se toma en consideración que nuestro ensayo 

ha mostrado que es principalmente el cortical  el que recibe tensión ante la 

carga simulada, para todas las aleaciones a estudio. 

El mayor valor de deformación del hueso lo encontramos en el hueso 

cortical circundante al implante de menor módulo de elasticidad, de 

aleación Ti-Nb-Zr, con 64.99µm. Por tanto, se obtiene una relación inversa 

entre el módulo de Young del implante y la deformación del hueso cortical. 

La misma relación inversa ocurre en el hueso trabecular, donde la menor 

deformación se encuentra en el hueso trabecular circundante al implante 

más rígido, de Y-TZP, con 58.74µm. 

Comparando las deformaciones óseas y las deformaciones propias de los 

implantes encontramos una relación directa, cuanto más deformación 

sufre el implante mayor deformación sufre el hueso que lo rodea. Por 

ejemplo, el implante que más se deforma es el fabricado en Ti-Nb-Zr y el 

hueso, tanto cortical como trabecular, circundante a éste es el que sufre 

mayor deformación. 

Esto tiene sentido al modelar una osteointegración ideal del 100% y por 

tanto una unión íntima entre el hueso y el implante, y por tanto, aunque 

estos posean distintas propiedades elásticas, el hueso siempre tenderá a 

deformarse en mayor magnitud cuanto más 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 

éste se deformará de manera importante ante la aplicación de carga 

funcional masticatoria y el hueso integrado a él deberá responder con una 

deformación equivalente para mantener la unión. 
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Los valores máximos de deformación ósea obtenidos en el AEF para los 

cuatro materiales evaluados, se pueden interpretar como 

microdeformaciones elásticas del hueso periimplantario y por tanto, 

extrapolando estos datos, clínicamente se traducirían en 

micromovimientos del implante en su lecho óseo. 

Según el trabajo de Szmukler-Moncler en 1998 (277) sabemos que el 

implante es capaz de soportar micromovimientos de hasta 150µm. Valores 

superiores a este umbral no son bien soportados por la interfase hueso-

implante pudiendo producir una encapsulación fibrosa y posible fracaso de 

la osteointegración del implante. Los valores máximos de deformación, 

para cualquiera de las aleaciones a estudio, no superan estas 150µm, de 

manera que podría considerarse que todas están en unos niveles de 

micromovimiento clínicamente aceptables. No obstante, es preciso 

reconocer las limitaciones de este estudio a la hora de realizar una 

extrapolación de los resultados, como la anteriormente enunciada. 

En cualquier caso, los resultados muestran deformación ósea, 

principalmente en la cortical del hueso y, como ya se ha comentado, esta 

deformación puede provocar un proceso de adaptación y remodelación, 

que en exceso puede incluso conllevar la superación del limite elástico del 

hueso y producirse una deformación plástica del mismo con la 

consecuente reabsorción ósea. Diversos estudios clínicos demuestran que 

esta reabsorción 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 sufrirá mayores valores de deformación para un implante de 

condiciones hiperelásticas (Ti-Nb-Zr) que para uno de rigidez mayor (Y-

TZP), bajo las mismas condiciones de geometría del implante, hueso y 

carga. Lo que no es capaz de predecir este ensayo, por la naturaleza de 

sus limitaciones, es si esta deformación se situará en un umbral de 
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adaptación fisiológica, de sobrecarga o incluso de desuso. En 

consecuencia, el valor de nuestro ensayo es el de corroborar las 

diferencias en los resultados biomecánicos que las distintas aleaciones de 

fabricación de implantes pueden provocar, pero no el resultado biológico 

adaptativo al que conduzcan, para lo cual será preciso abordar ensayos 

clínicos y en modelo animal, que serán la evolución natural de esta Tesis 

Doctoral.
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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 aleación 

metálica Ti-15Zr presenta un módulo de Young aproximado de 104GPa y 

un coeficiente de Poisson de 0.33. Estas propiedades elásticas son muy 

similares a las que posee la aleación Ti-6Al-4V, que es la más 

comúnmente utilizada en la fabricación de implantes. 

2. Los resultados del ensayo de elementos finitos mostraron que el 

implante que más tensión recibió fue el de aleación menos elástica, de Y-

TZP, mientras que el que menos tensión recibió fue el fabricado en una 

aleación hiperelástica de Ti-Nb-Zr. 

3. Al respecto de la tensión transferida al hueso periimplantario, la cortical 

alrededor del implante del Y-TZP fue la que menor tensión recibió ante la 

aplicación de la carga funcional simulada y en lo que concierne al 

trabecular la menor tensión se encontró alrededor del implante 

hiperelástico fabricado en aleación Ti-Nb-Zr. 

4. El implante que sufrió mayor deformación fue el fabricado en Ti-Nb-Zr 

que es el que cuenta con el menor módulo de elasticidad de los implantes 

evaluados, mientras que el implante que sufrió menor deformación fue el 

implante cerámico de Y-TZP, a su vez el  de módulo de Young más alto. 

5. El hueso periimplantario, tanto cortical como trabecular, que más 

deformación experimentó fue el circundante al implante hiperelástico de 

Ti-Nb-Zr. 

6. Ante un mismo diseño de implante y prótesis y misma carga aplicada, 

no se encuentran diferencias significativas en la distribución de la tensión 
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al hueso periimplantario comparando los cuatro materiales de fabricación 

evaluados. 

7. De acuerdo a estos datos, parece existir un mejor comportamiento 

biomecánico de un implante de alto módulo de elasticidad cuando está 

rodeado por hueso cortical de similares propiedades elásticas; mientras 

que para un hueso trabecular de menor módulo de elasticidad 

encontramos mejor comportamiento biomecánico de un implante fabricado 

en aleación hiperelástica. 

8. Nuestros datos no nos permiten admitir completamente la hipótesis 

inicial de: “Un implante dental fabricado en un material con relativo bajo 

modulo de elasticidad, más similar al hueso que lo soporta, tenderá a 

transferir menos tensión y a producir menos deformación del hueso 

periimplantario en comparación con aleaciones con mayor módulo de 

elasticidad”, y debemos rechazarla.	
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10.1.2. Comunicación oral de investigación en el XIV Congreso de la 

Sociedad Española de Cirugía Bucal (SECIB). 
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10.1.3. Comunicación oral de investigación en el 46 Congreso de la 

Sociedad Española de Prótesis y Estética (SEPES). 
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