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Método elementos finitos, Modelado 6seo, Implantes dentales

En el presente trabajo se realizo el estudio de la distribucion de esfuerzos en el
material 6seo que soporta implantes dentales. Con este proposito se desarrollaron
modelos tridimensional de un maxilar superior, un implante dental cdnico, un
implante dental cilindrico y un incisivo central.

En la primera etapa, se realizd una recopilacion bibliografica de trabajos
realizados anteriormente sobre la biomecdnica de los implantes dentales.
Posteriormente se desarrolld un modelo geométrico del maxilar superior a partir de
tomografias axiales computarizadas. El modelo del incisivo central fue generado por
un proceso de escaneo digital 3D. Los modelos de implantes dentales se
reprodujeron utilizando programas tipo CAD.

Se simulé mediante el método de los elementos finitos el sistema implante
dental conico — maxilar, sometido a cargas oclusales. También fueron simulados
implantes dentales conicos y cilindricos sometidos a cargas axiales y transversales.

Las distribuciones de esfuerzos obtenidas en los diversos casos estudiados
indican que el implante no alcanzara en ninguno de los escenarios estudiados, valores
de esfuerzos que pongan en peligro su integridad o funcionamiento. De igual forma
se calcularon los valores de cargas en los cuales comienzan a presentarse estados de
esfuerzos mayores a los valores permisibles en el material 6seo periimplantar.
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Introduccion

Los implantes dentales 6seointegrados como recurso terapéutico han sido
utilizados en la Odontologia por afios. Un implante dental se define como el conjunto
protésico corona/raiz, donde la raiz es el implante propiamente dicho y la corona es

la parte clinica del diente.

Un factor crucial que afecta el resultado del tratamiento implantologico es la
direccion de la fuerza oclusal y su transferencia hacia la interfase hueso/implante. Las
magnitudes de la fuerza sobre los implantes dentales dependen de su disefo y de las

caracteristicas estructurales y mecanicas del sistema hueso/implante (Mitch, 2005).

Una adecuada distribucion de fuerzas es uno de los requisitos mas importantes
para lograr un €xito a largo plazo en la oseointegracion; Albrektsson, T y Lekholm, U
en 1989 citan al Dr. Branemark para definir la oseointegracion como “una conexion
funcional y estructural directa entre el hueso vivo ordenado, y la superficie de un
implante que soporta cargas”. Estas fuerzas deberdn ser dirigidas lo mas
perpendicularmente posible al plano de oclusion y paralelas al eje longitudinal del
implante; la distribucion de las fuerzas durante los niveles funcionales de carga es de

gran interés en la ciencia implantologica.

Existen dos tipos principales de geometria en los implantes dentales, lo que
los divide en implantes cilindricos e implantes cénicos. Los cilindricos y su
comportamiento operativo han sido bien estudiados, en cambio, para los implantes
dentales conicos no se conoce de estudios que describan el campo de tension del
sistema maxilar-implante bajo cargas oclusales. Este sistema tiene caracteristicas
geométricas, mecanicas y de carga, que no pueden ser solucionadas numéricamente
con modelos simplificados, como el de s6lidos bidimensionales. Con el método de
elementos finitos (MEF), se pueden considerar y analizar estas estructuras como

solidos tridimensionales, calculando el comportamiento de cuerpos dseos y metalicos,



con geometrias irregulares. En esta investigacion se hard uso de programas

computacionales basados en este método.

Antecedentes

Se han realizado muchos estudios acerca del comportamiento general del
implante dental cilindrico, su influencia sobre el hueso del maxilar y la distribucion
de los esfuerzos y deformaciones en el conjunto. Al inicio, como es de esperarse, se
utilizaron técnicas un poco rudimentarias; por ejemplo, Cehreli. et al. (2004) realizo
un estudio en referencia a la distribucion de los esfuerzos y la transferencia de las
fuerzas del implante al medio donde se encuentra con el uso de técnicas fotoelasticas;
mientras que Tada. et al. (2003), Kitamura. et al. (2004), y Geramy y Morgano
(2004) efectuaron respectivamente diversos estudios acerca del tema, pero usando

técnicas computacionales del tipo Elementos Finitos.

Hay que destacar que diversos estudios indican que la pérdida de hueso
alrededor de los implantes es influenciada por problemas biomecénicos, asi como
otros dicen que una posible causa de esto es la forma del implante en si (cilindrico o
conico). Por consiguiente, este estudio tiene un caracter significativamente innovador

y es de gran importancia en la implantologia moderna venezolana.

Galvis (2006), manifiesta la necesidad de “determinar los puntos de
almacenamiento de tensiones en los implantes dentales conicos al ejercer sobre ellos
diferentes magnitudes de fuerzas a diferentes angulos” y “comprobar que los
esfuerzos ejercidos sobre los implantes dentales conicos, se distribuyen a lo largo del

mismo”.

En respuesta a todo esto, la Maestria de Implantologia Dental de Ia
Universidad Santa Maria, y el Instituto Nacional de Bioingenieria UCV, en un

(13

proyecto en conjunto llamado Plataforma Cientifico-Tecnologica para una

Odontologia Social en Venezuela”, se ha planteado en su primera etapa, el estudio del



comportamiento mecanico del sistema bajo cargas oclusales en el sistema implante

conico-maxilar.
Planteamiento del problema

La implantologia Dental estd basada en tornillos, que van ubicados dentro del
hueso de manera definitiva, los cuales van a reemplazar un diente o van a servir de
anclaje para soportar una protesis fija o una dentadura total; en otras palabras es una
terapia de restitucion dentaria donde se sustituye un diente natural por un implante
dental. Esta ciencia representa una de las opciones terapéuticas mas novedosas de los
ultimos afios. Los implantes dentales se utilizan cominmente y con éxito, como
elementos de rehabilitacion protésica, con una conexion directa entre el implante
dental y el hueso circundante, una condicion definida como “oseointegracion,” es
probablemente el factor mds importante para explicar el éxito clinico a largo plazo

(Carranza y Newman, 1998).

En este estudio se analizardn modelos de implantes dentales conicos, que son
el tipo de implantes de mas reciente aparicion en el mercado, y su interfase con el
hueso circundante, apreciandose de esta manera la distribucion de tensiones en
sistema implante-maxilar, comparando esto a su vez, con estudios previos de
implantes dentales cilindricos. Para ello se realizard un estudio basado en célculo de

tensiones utilizando el Método de los Elementos Finitos.



Objetivos
Objetivo general

Evaluar el campo de tensiones en el sistema implante dental conico-maxilar al

ser sometido a cargas de oclusion mediante el Método de Elementos Finitos.

Objetivos Especificos

o Realizar una revision bibliografica exhaustiva acerca de implantes dentales

tanto en el enfoque odontoldgico como ingenieril.

o Reconstruir en 3D la geometria de el maxilar superior y corona protésica, a
partir de tomografias axiales computarizadas y Scanner 3D, para realizar estudios de

distribucion de estados de esfuerzos.

. Generar modelos tridimensionales de implantes conicos y cilindricos, para

estudios de distribucion de estados de esfuerzo en el maxilar.

. Realizar simulaciones numéricas del sistema implantar sometido a cargas de

oclusion, utilizando el método de los elementos finitos.

o Determinar la distribucion de estados de esfuerzo en el maxilar y en los

implantes dentales conicos en presencia de cargas de oclusion, respectivamente.

o Diferenciar la distribucion de estados esfuerzos generados por implantes

conicos y cilindricos.

o Relacionar las tensiones obtenidas en los ensayos, con los esfuerzos
permisibles en la teoria de oseointegracion con la finalidad de evaluar el correcto
funcionamiento del dispositivo, y brindar esta informacién a los especialistas en la

materia para modificar de ser necesario el protocolo de implantologia.



Alcances

Los alcances y limitaciones estan definidos de acuerdo a la evaluacion de los
casos clinicos de implantologia, tiempo y requerimientos académicos, analizando de
esta manera la disponibilidad de los mismos para la ejecucion del presente proyecto.

Los alcances que se proponen son los siguientes.

Estudiar una serie de casos aun no establecidos de implantes dentales

cilindricos, colocados en distintas zonas del maxilar.

. Obtener una geometria modelable en elementos finitos que represente los
aspectos mas importantes de la situacién a ensayar a un costo computacional

relativamente bajo.

o Caracterizacion del comportamiento mecéanico del sistema implante dental

cOnico — maxilar.

o Establecer las comparaciones pertinentes entre los diversos casos y observar

las correlaciones existentes.

o Aportar nuevas técnicas y procedimientos a los protocolos de implantologia

ya existentes.



Capitulo 1

Anatomia y biomecanica de los maxilares

1.1 Sistema Estomatognatico

El sistema estomatognatico es un complejo anatémico especializado en el
cual se efectiian funciones importantes para la nutricion, respiracion e interaccion del
individuo con el medio ambiente. Este sistema estd ubicado entre las fosas nasales y
la zona suprahioidea, que contiene la lengua y los dientes dentro de un espacio
cerrado por los labios y estd conformado por una serie de estructuras vecinas

relacionadas anatomicamente las cuales funcionan en conjunto con el mismo fin.

La cavidad bucal estd dividida a su vez por los arcos dentarios en dos

espacios, el vestibulo bucal y la boca propiamente dicha (Dubeull, 1990).
Planos de referencia y division en tercios

En el cuerpo humano, se utiliza para fines médico-descriptivos, un sistema de
planos ortogonales, el cual funciona como sistema de referencia. Estos planos son:

frontal, transversal y sagital (medio sagital).

Cuando se dividen las superficies de las coronas en tercios, éstos son
identificados segun su ubicacion. La corona de divide en un tercio incisal, un medio y

un cervical en sentido incisocervical, como se muestra en la figura 1.3.

Para fines descriptivos, se han dividido las coronas de los dientes en tercios.
En el sentido mesiodistal, se divide en tercios mesial, medio y distal. En sentido labio
o vetibulolingual, se divide en tercios labial o vestibular, medio y lingual o palatino.

Cada una de las cinco superficies de una corona puede ser dividida en esta forma.



Habra siempre un tercio medio y otros dos tercios, que segun su ubicacion se llama

cervical, oclusal, mesial, lingual, etcétera.

Fig. 1.1 Planos del cuerpo: Plano transverso (1), Plano Frontal (2), Plano Sagital (3)



Lingual Medio Lahial

Fig. 1.2 Division en tercios en sentidos incisocervical y mesiodistal

Cervical
Medio
Incisal
[ Distal
Medio
Mesial

Fig. 1.3. Division en tercios en el sentido vetibulolingual



1.2 Anatomia y fisiologia de los maxilares

1.2.1 Maxilar superior

Es un hueso par que constituye una gran parte del armazon 6seo de la porcion
facial del craneo. Forma la mayor parte del techo de boca, o paladar duro y
contribuye a la formacion del piso de la orbita, lados y la base de la cavidad nasal y
aloja a los dieciséis dientes superiores. Como se ilustra en la figura 1.4. presenta
cuatro caras y los siguientes puntos anatdmicos: fosa incisiva, fosa canina, eminencia
canina, agujero infraorbitario, agujeros dentales posteriores, tuberosidad del maxilar,

surco pterigopalatino y conducto incisivo (Ash, 1993).

Cara orbitaria 1\

Canal infraorbitario
Foramen infraorbitario

g Tl ] Incisura nasal
Agujeros dentarios 1 N %

posteriores )
Fosa canina

Ap6fisis piramidal o
proceso cigomatico

Borde alveolar posterior

Fig. 1.4 Maxilar Superior (vista lateral)



Cara anterior o facial

Esta separada de la orbita por la cresta suborbital, la cresta que corresponde al
canino es la mas prominente y se llama eminencia canina, delante de ésta se
encuentra la fosa incisiva, y por detras y arriba se encuentra la fosa canina; por sobre

ésta se encuentra el agujero infraorbitario (Ash, 1993).

Cara posterior o infratemporal

Esta superficie es mds o menos convexa y se haya perforada hacia abajo por
dos o mas agujeros alveolares posteriores. La porcion inferior de esta cara es mas
prominente en la parte donde sobresale por encima de la raiz del tercer molar y se

llama tuberosidad del maxilar (Ash, 1993).

Cara orbitaria o superoexterna

Esta cara es lisa y junto con la cara orbitaria del hueso cigomatico forma el
piso de la 6rbita. La union de esta cara con la anterior constituye el margen o borde

suborbitario (Ash, 1993).

Cara nasal o mesial

Esta cara esta dirigida en sentido mesial hacia la cavidad nasal. Hacia la parte
posterior y superior de esta cara se encuentra un orificio irregular y grande, es el seno
del maxilar superior (antro de Highmore). En un craneo articulado, este orificio queda
cubierto parcialmente por la apodfisis unciforme del etmoides y el cornete inferior

(Ash, 1993).

Apofisis cigomatica

En vistas laterales esta formacion aparece como una eminencia mas o menos
triangular cuyo apice, dirigido hacia abajo, se encuentra, directamente sobre las raices

del primer molar (Ash, 1993).
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Articulacion con el proceso
orbitario medial del frontal

A

Apofisis frontal

Canal lacrimonasal

Articulacién con el hueso
palatino

Proceso palatino

Seno maxilar

Espina nasal anterior

Tuberosidad o borde
posterior

Canal incisivo (conducto
palatino anterior)

Borde alveolar anterior

Fig. 1.5 Maxilar Superior (vista medial)

Apdfisis frontal o ascendente

Nace de la parte superior y anterior del maxilar superior. Se articula con el
borde suborbitario, huesos propios de la nariz, y en su parte superior con el hueso

frontal (Ash, 1993)

Proceso o apofisis palatina

Es una saliente horizontal que se extiende desde la cara nasal o interna del
maxilar superior. Su superficie superior forma la porcion principal del piso nasal. Las
superficies inferiores combinadas de las dos apoéfisis palatinas, constituyen el paladar

duro (Ash, 1993).
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Proceso alveolar

Constituye la porcion inferior del maxilar superior y es la parte del hueso que
rodea las raices de los dientes superiores y que les proporciona el soporte Oseo
adecuado. Se extiende desde la base de la tuberosidad posterior al Gltimo molar hasta
la linea media en la parte anterior, donde se articula con el mismo proceso del maxilar
superior opuesto. Tiene una cara facial (labial y vestibular) y una cara lingual con
crestas que corresponden a las superficies de las raices de los dientes a las cuales les
proporciona soporte. Esta formado por laminas vestibular y lingual de hueso cortical

muy denso, aunque delgado, separadas por tabiques interdentales de hueso esponjoso

(Ash, 1993).

Alvéolos dentales

Son cavidades formadas por la ldmina vestibular y lingual de la apofisis
alveolar y por tabiques o6seos de conexidon localizados entre éstas, su forma y

profundidad determinan la forma y longitud de las raices que soporta (Ash, 1993).
1.2.2 Maxilar inferior o mandibula

La mandibula tiene forma de herradura y soporta los dientes del arco dental
inferior, este hueso es movil y por lo tanto no tiene fijacion Osea al craneo. Esta
situado inmediatamente por debajo de los huesos maxilar superior y malar, y sus
condilos descansan en la cavidad glenoidea del hueso temporal y forman la

articulacion temporomandibular (ATM). (Ver figura 1.12)

Tiene una porcion horizontal o cuerpo y dos porciones verticales o ramas

ascendentes (Fig. 1.6).

En la union del cuerpo de mandibula se encuentra una ligera cresta llamada
sinfisis mentoniana. A cada lado de ésta se encuentran los tubérculos mentonianos, y

la sinfisis junto con los tubérculos conforman la eminencia mentoniana (Ash, 1993).
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Cara externa de la mandibula

La linea oblicua externa se extiende desde el tubérculo mentoniano hasta el
borde anterior de la rama ascendente, se hace mas delgada hacia arriba y forma el
borde anterior de la rama ascendente y termina en la punta de la ap6fisis coronoides,
la cual es una de las dos apofisis que constituyen el borde superior de la rama
ascendente. Asi mismo proporciona la insercion para una parte del musculo

temporal.

Apdfisis coronoides

Condilo

Arcada dental . .
Escotadura sigmoidea

Fosa incisiva

Linea oblicua externa
Sinfisis mentoniana ,
Angulo de la mandibula
Eminencia

mentoniana Agujero mentoniano

Fig. 1.6 Hueso maxilar inferior

El condilo, sobre el borde posterior de la rama ascendente, estd dividido en
dos porciones: la superior o articular y la inferior o cuello. Es convexo por arriba
ajustandose a la cavidad glenoidea del temporal cuando la mandibula esta articulada
con el craneo, y constituyen con el cartilago interarticular y con los ligamentos la

articulacion temporomandibular.

Una escotadura semicircular lisa, la escotadura sigmoidea, forma el borde

superior filoso de la rama ascendente entre el condilo y la apofisis coronoides.
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Por debajo del segundo premolar, a media distancia entre el borde superior e
inferior del cuerpo de la mandibula, se encuentra el agujero mentoniano, por donde

emerge el nervio mentoniano (Ash, 1993).

Cara interna de la mandibula

A nivel de la linea media, en el tercio inferior se observan unas eminencias

llamadas apo6fisis geni (Fig. 1.7).

La superficie interna del cuerpo mandibular esta dividida por medio de una

cresta bien definida, la linea oblicua interna o milohioidea.

Espina de Spix

Agujero dentario inferior

. ' Linea oblicua externa
Apofisis geni

Fig. 1.7 Cara interna de la mandibula

Empieza en el punto mas bajo de las apofisis geni, y se dirige hacia atrés y
arriba, aumentando su prominencia hasta llegar a la porcion anterior de la rama

ascendente, es el punto de insercion del musculo milihioideo.

El agujero dentario inferior esta localizado en la cara mesial de la rama

ascendente, entre la escotadura sigmoidea y el angulo mandibular.
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En el borde anterior del agujero se encuentra la espina de Spix, en la cual se

inserta el ligamento esfenomaxilar (Ash, 1993).
Proceso alveolar

El borde de ésta delimita los alvéolos dentales y es muy delgado en su parte
anterior alrededor de las raices de los incisivos pero es mas gruesa hacia atrds donde
circunda las raices de los molares. El borde inferior de la mandibula es fuerte y

redondeado y proporciona al hueso la mayor parte de su fuerza (Ash, 1993).
1.3 El tejido 0seo

Los componentes extracelulares mineralizados que componen hueso, hacen de
éste un tejido de soporte especializado, dandole propiedades de rigidez y resistencia

(figura 1.8)

Este tejido funge a su vez de reservorio de calcio y otros iones inorganicos,
participando de la homeostasis del calcio en todo el organismo. Los huesos se
mantienen, a lo largo de su vida, en un estado dinamico de crecimiento, reabsorcioén y
remodelacion que le permite adaptarse a cambios en las propiedades mecénicas y en

la homeostasis del calcio.

El hueso estd compuesto de una matriz extracelular que contiene sustancias
proteinicas, de entre las cuales la mas abundante es el coldgeno dispuesto en forma
de fibras. El principal componente mineral es el cristal de hidroxiapatita. Por otra
parte el colageno aporta el sustrato sobre el cual se depositan dichos cristales, dandole
al tejido de la suficiente tenacidad para evitar la fragilidad que el compuesto

inorganico tiene.

Los diferentes tipos de células que se encuentran en el hueso son:
osteoblastos, osteocitos, de revestimiento y osteoclastos, siendo los tres primeros

tipos de células procedentes de la diferenciacion de células de tipo mesenquimatoso,
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llamadas células osteoprogenitoras. Los osteoblastos son los responsables de la
sintesis y secrecion de los compuestos organicos e inorganicos de la matriz
extracelular del hueso nuevo (osteoide) y, cuando quedan atrapados entre el osteoide
mineralizado, pasan a llamarse osteocitos. Los osteoblastos que no quedan finalmente
atrapados en el hueso por la accion osteogénica, asumen una morfologia aplanada y

se convierten en células de revestimiento (Bernard, 1992).

Fig. 1.8 Hueso cortical (1), hueso trabecular (2), espacios medulares (3), reborde residual (4)
(Lake, 1993)

La deposicion de calcio parece estar asociada con vesiculas unidas a la
membrana (vesiculas matriciales) que derivan de la membrana plasmatica de los
osteoblastos y que contienen fosfatasa alcalina y otros fosfatos que neutralizan el

efecto de los pirofosfatos, inhibidores de la deposicion de las sales de calcio.

Los osteoclastos son células multinucleadas que derivan de células madre de
origen hematopoyética a través de c€lulas formadoras de colonias de granulocitos y
macrofagos, mientras que los osteoclastos estan involucrados en la reabsorcion y

remodelacion Osea.
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Hueso compacto

El hueso cortical o compacto forma una capa que protege toda la superficie
exterior de los huesos, y se constituye a partir de la disposicion adyacente y

parcialmente sobrepuesta de formaciones cilindricas, llamadas osteonas. (Fig. 1.9)

Figura 1.9 Hueso cortical (1), trabéculas (2), sistemas harvesianos u osteonas (3), vasos sanguineos
(4), vasos dentro de los canales harvesianos (5), canales comunicantes de Volkmann (6), periostio
adherido (7), periostio levantado (8), vasos de periostio (9). Los vasos peridsticos se comunican con

los canales harvesianos a través de los canales de Volkmann (6). (Lake, 1993).

Un sistema Harvesiano consiste en vasos sanguineos y nervios dispuestos en
un “tinel” llamado canal Harvesiano, rodeado de una lamela. En las lamelas se
encuentran los osteocitos, que se comunican entre ellos a través de extensiones
propias ubicadas en pequefios canales llamados canaliculos. Los osteocitos estan

embebidos dentro de la matriz sea mineralizada y los espacios entre las osteonas se
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rellenan con lamelas intersticiales, que también contienen células formadoras de

hueso.

Hueso trabecular o esponjoso

El hueso trabecular o esponjoso (Fig. 1.8) estd localizado por debajo de la
capa de cortical. La compleja malla de hueso trabecular forma el andamio interno que
ayuda al hueso a mantener su forma cuando éste se expone a esfuerzos mecanicos. El
rigido hueso trabecular, cuando se observa en un microscopio, tiene una forma
“esponjosa”, y no estd formado por la tipica distribucion estructural del hueso
cortical, a partir de osteonas. La cavidad medular central, contiene la médula 6sea y la

médula amarilla, y estad conectada directamente con el hueso trabecular.

1.3.1 Clasificacion dsea

Misch (1995a) clasifica el tipo de hueso en cuatro grupos de densidad

macroscopicas:
1.- Compacto denso 2.- Compacto poroso
3.- Trabecular grueso 4.- Trabecular fino.

Los tipos compacto denso y poroso pueden encontrarse en la superficie
externa del hueso, incluida la cresta de un segmento 6seo endéntulo. Los tipos
trabeculares grueso y fino se encuentran en el interior de la cubierta externa del hueso

compacto y en ocasiones en la superficie de un reborde edéntulo.

Estas cuatro densidades macroscopicas decrecientes definen y establecen
cuatro categorias de hueso en las zonas edéntulas del maxilar superior y de la

mandibula (Misch, 1995a).
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Hueso compacto denso

Es un hueso de gran densidad, compuesto casi exclusivamente por hueso
compacto. La zona anterior de la mandibula reabsorbida (division C o D) suele
contener este tipo de hueso, que representa el hueso basal de la sinfisis (Misch,

1995a, 1999).

Este tipo de hueso ofrece grandes ventajas implantologicas. Al estar
compuesto por hueso histolégicamente laminado, estd muy mineralizado y es capaz
de soportar mayores cargas. En este tipo de hueso, el porcentaje 6seo a nivel de la
interfase con el implante es maximo, se aproxima practicamente a un 80 %. Debido a
esto, implantes de mayor longitud, pueden soportar mayores cargas que en cualquier

otro tipo de hueso (Misch ,1995b, 1998, 1999).

Existen reportes como los de Chang et al (1999), Truhlar et al (1997), Zarb y
Schmitt (1995), Jaffin (1991), Wheeler (1996), Rangert et al (1997), indican la alta
tasa de éxito que se consigue en implantes dentales colocados en la zona anterior del

maxilar inferior, lo cual se le ha atribuido a la mejor calidad 6sea de este sector.

Hueso trabecular grueso y compacto denso

El segundo tipo de hueso que se puede encontrar en los maxilares es una
combinacion de hueso compacto denso-poroso en el exterior y de hueso trabecular
grueso en el interior. Se encuentra con mayor frecuencia en la zona anterior del
maxilar inferior y con menor frecuencia en la zona posteroinferior, y ha sido
encontrada en ocasiones en la zona anterior del maxilar superior (Misch, 1995a,

1998).

El hueso D-2 cicatriza con excelente rigidez y una oseointegracion muy
predecible. Gracias al excelente aporte sanguineo y a la fijacion rigida inicial, el
hueso puede cicatrizar perfectamente en un plazo de 4 meses aproximadamente. Tras

los meses de cicatrizacion, la interfase con el implante esta formada y el porcentaje de
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contacto es aproximadamente del 70 %, sobre todo cuando las partes facial, lingual y

apical del implante logran contacto con el hueso cortical (Misch, 1995a, 1998).

Hueso compacto poroso y trabecular fino

Este tercer tipo de hueso esta constituido por hueso compacto poroso que es
menos resistente a las exigencias mecanicas y por hueso trabecular fino. Suele

encontrarse en las zonas anterior o posterior mandibular.

El hueso tipo D-3 tiene un excelente aporte sanguineo, lo cual resulta muy util
durante el proceso de cicatrizacion (Bijlani y Lozada, 1996). Sin embargo, tienen
numerosos inconvenientes; es mas delicado que los dos tipos anteriores, su
preparaciéon es demasiado sencilla, por lo que el cirujano ha de extremar las
precauciones para evitar hacer perforaciones indeseables. En comparacion con los
tipos D-1 y D-3, la cantidad de tejido 6seo al nivel de la interfase entre hueso e
implante es mucho menos. Segin Misch (1999), si al insertar el implante, éste no
entra en contacto con el poco hueso cortical o lingual, el contacto entre la superficie
del implante y el hueso puede ser inferior al 50 %. En casos como estos se puede
usar un implante adicional para mejorar las cargas y el soporte para la rehabilitacion

protésica (Misch, 1995a) (Misch et al, 1998).

Hueso trabecular fino

El hueso trabecular fino tiene muy poca densidad dsea y carece practicamente
de hueso crestal cortical. Es el extremo opuesto al hueso cortical denso. Este tipo de
hueso se suele conseguir en la zona posterior del maxilar superior de pacientes
edéntulos por largos periodos de tiempo. También suele aparecer como resultado de
una osteoplastia realizada en el hueso D-3 con el fin de conseguir un ensanchamiento

por lo que se elimina el hueso cortical de la cresta. (Misch, 1995a).

Este hueso es muy poroso, por lo que la fijacion rigida inicial, presenta

escasas ventajas mecanicas. La necesidad de abarcar la mayor altura posible de hueso
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disponible es mas importante en este tipo de hueso que en los tipos restantes; de
hecho suele estar recomendado el aumento subantral y la elevacion sinusal para asi

mejorar la superficie de sustentacion (Misch et al, 1998).

La interfase inicial conseguidas entre este tipo de hueso y el implante, es la
que tiene el menor porcentaje de contacto, aproximadamente el 25 % durante la
cicatrizacion y el descubrimiento del implante. Este tipo de hueso necesita mas
tiempo para la cicatrizacion aproximadamente ocho (8) meses y debe seguir una
secuencia de aumento progresivo de las cargas mucho mas controlado (Misch,

1995a).

Fig. 1.10. Clasificacion de la calidad el hueso segin Misch (1990) y Lekholm y Zarb (1985), D1 (a),
DII (b), DIl (c) y DIV (d).

Segtn Misch (1995a), la densidad del hueso disponible en una region edéntula
tiene una gran influencia a la hora de planificar el tratamiento con implantes, asi
como también lo tiene sobre el abordaje quirtrgico, el tiempo de cicatrizacion y sobre

la carga del mismo.

Misch (1995a), también ha definido cuatro grupos de densidades Oseas, que

varian en los tipos macroscopicos de hueso trabecular y cortical. Ambos tipos
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responden de manera muy diferente a las influencias del medio externo como la

presion y o la tension (Pietrokovsky, 1975). Las diferencias de densidad entre las

regiones maxilares suelen ser constantes. Para cada tipo de densidad dsea se han de

seguir, protocolos de tratamientos y programas de cargas diferentes. (Misch,

1995a)(Misch et al, 1998).

Misch en el afno 2005 realiza una clasificaciéon de las densidades Osea

encontradas en la cavidad bucal, las cuales se presentan en la Tabla 1.1

Tabla 1.1 Clasificacion osea segin Misch (2005).

Clasificacion Densidad Osea (T&CY Caractersticas
Tipo 1
1250 TTnidades Hounsfield. Hueszo compacto.
Tipo 2

850-1250 Unidade s Hounsf eld,

Capa gruesas de hueso cotpacto

311& rodea a un lueso esponjoso
Ens0.
Tipo 3

350-850 Unidades Hounsfield. Capa fina de hueso comypacta que
‘r rodea beso espotyjoso.
Tipo 4

150-350 Unidades Hounsfield.

r

1.3.2 Funciones de los huesos.

Hueso espotyjoso.

El tejido 6seo es uno de los materiales mas interesantes debido a su

microestructura y propiedades mecanicas. El mismo es heterogéneo, anisotropo, no-

lineal y visco-elastico.
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Los huesos son los tejidos del cuerpo mas dinamicos y activos
metabolicamente. Tienen una excelente capacidad para repararse por si mismos y
alterar sus propiedades y configuraciéon en respuesta a cambios en la demanda
mecénica (Fehrenbach y Herring, 1997). Entre las principales funciones mecanicas

podemos citar (Misch, 1990):

e Proporcionar apoyo al cuerpo para soportar cargas externas (por ejemplo el

peso corporal).
e Transfieren fuerzas actuando como un sistema de palanca.

e Proporcionan proteccion a los 6rganos internos vitales (por ejemplo pulmones

cerebro).

e Realizan funciones fisioldgicas como tomar parte en el proceso de formacion

sanguinea (hematopoyesis).

e Almacenar calcio, fésforo e iones que utilizan los musculos para su

funcionamiento (homeostasis mineral).

e Sirve como soporte para 6rganos especializados, en este caso los dientes

1.3.3 Comportamiento mecanico de los huesos.

A lo largo de la historia se han realizado extensas investigaciones acerca de
las propiedades mecénicas del hueso compacto ¢ cortical y el hueso esponjoso o
trabecular, y muchas de ellas se encuentran disponibles en la literatura. (Buckwalter

etal , 1995a,1995b)(Pettermann et al, 1997).

La mayoria coincide en que el hueso trabecular y el cortical poseen la misma
estructura y composicion de la matriz, pero el hueso cortical tiene una porosidad
mucho menor que el trabecular (1:5). La porosidad se define como el volumen de

vacio por unidad de volumen de hueso, y representa la porcion de hueso ocupada por
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la médula 6sea o material no mineralizado que se encarga de la irrigacion del hueso.
El hueso cortical tiene una porosidad del 5 al 30% aprox. mientras que en el hueso
trabecular la porosidad es del 30 al 90% aprox. La geometria y orientacion de las
trabéculas influyen en el comportamiento anisotropo estructural que se evidencia en

los dos tipos de hueso.

Los poros del hueso trabecular interconectados de forma irregular
proporcionan una densidad aparente y unas propiedades mecanicas inconstantes. El
modulo de elasticidad y la resistencia a la fractura del hueso cortical pueden ser diez

veces mayor que las de un volumen similar de hueso trabecular.

El hueso trabecular tiene aproximadamente 20 veces mas superficie por
unidad de volumen que el cortical, por lo que se presume que debido a ésta
diferencia, el hueso esponjoso presenta habitualmente una mayor actividad
metabolica y una mayor velocidad de remodelacion, respondiendo més rapidamente a

las cargas mecanicas que el hueso cortical.

La caracteristica porosa del hueso trabecular tiene una funcidén importante en
la absorcion de las fuerzas en las articulaciones, habiéndose demostrado que el
reemplazo en los huesos de la epifisis y del cartilago que la recubre por una protesis,
unida al hueso por medio de un cemento de polimetilmetacrilato, elimina esa
propiedad de absorcion de impactos lo cual aumenta drasticamente las fuerzas

transmitidas por la articulacion.

1.3.4 Propiedades mecanicas de los huesos

Wolf (1882), fue el primero en presentar la teoria que el hueso adapta su
estructura material dependiendo de la cargas a las cuales estd sometido. Esta hipotesis
refleja la influencia que tienen los esfuerzos sobre la estructura de los huesos, y
puede contribuir al entendimiento de los procesos de crecimiento, modelado y
remodelacion osea. El hueso trabecular se deforma a flexién o en deformacion axial

dependiendo de que fuerza anatémica esté actuando sobre ¢l (Rice et al,
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1988).Cuando la deformacion es estrictamente axial, la estructura es rigida y resiste
grandes fuerzas de compresion, pero cuando el mecanismo de la deformacion

primario es de flexion, las trabéculas presentan propiedades de absorcion de impacto

muy deseables.

Tensitn (MPa)
Tansitn (MPa)

e o o o om om o m m m = e o e = =

Deformacin (mmimm) Deformacion {mmimm)

¢ -
(a) (b)

Fig. 1.11 Curvas de tension-deformacion para especimenes de hueso cortical de fémur humano.
Traccion (a), compresion (b).

El hueso no es un material inerte, debido a que modificaciones sustanciales se
producen en su estructura interna y su composicion en el tiempo, lo cual influye en
sus propiedades mecanicas. Los huesos estan compuestos de materiales anisétropos,
por lo que es necesario realizar ensayos mecanicos de tension-deformacion,
compresion-deformacion y de torsion en las tres direcciones para determinar sus

propiedades mecanicas como lo han realizado algunos autores (Reilly y Burstein,

1975) (Ashman et al, 1984).

En la figura 1.11 se muestran las curvas tension-deformacion para
especimenes de hueso cortical de fémur humano, para los casos de traccion y

compresion.
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La articulacion temporomandibular (ATM), es la articulacion del craneo con
la mandibula, como ilustra la figura 1.12. Es una de las articulaciones mas complejas
del organismo, debido que permite el movimiento de bisagra en un plano
(articulacion  ginglimoide), ademas realiza movimientos de desplazamiento

(articulacion artrodial). Por lo tanto es considerada una articulacion ginglimoartrodial.

La ATM estd formada por el condilo mandibular que se ajusta a la cavidad
glenoidea del hueso temporal. Estos dos huesos estan separados por el disco articular

que evita la articulacion directa (Jeffrey y Okeson, 1999).

1.5 Mecanica del movimiento mandibular
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El movimiento mandibular se lleva a cabo mediante una compleja serie de
actividades de rotacion y traslacion tridimensionales  interrelacionadas. Lo
determinan las acciones combinadas y simultaneas de las dos articulaciones
temporomandibulares (ATM). Aunque las ATM no pueden funcionar con total
independencia una de la otra, también es excepcional que actien con movimientos

simultaneos idénticos.

Movimientos de rotacién

Se define como rotacion el movimiento de giro alrededor de un eje propio. En
el sistema masticatorio la rotacion se da cuando la boca se abre y se cierra alrededor

de un punto o eje fijo situado en los condilos. (fig. 1.13)

El movimiento de rotacion de la mandibula puede producirse en los tres planos
de referencia: coronal (horizontales), frontal (vertical) y sagital. En cada plano, la

rotacion se realiza alrededor de un punto, denominado eje.
Eje de rotacion horizontal

El movimiento mandibular alrededor del eje horizontal es un movimiento de
apertura, recibe por tanto, el nombre de eje bisagra (fig. 1.13). El movimiento de
bisagra probablemente es el tnico ejemplo de actividad mandibular en que se produce
un movimiento de rotacién puro. En todos los demds movimientos, la rotacion

alrededor del eje se acompafia de una traslacion de éste.

Cuando los coéndilos se encuentran en su posicion mas alta en las fosas
articulares y la boca se abre con una rotacidon pura, el eje alrededor del cual se

produce el movimiento se denomina eje bisagra terminal.
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Fig. 1.13. Movimiento alrededor del eje horizontal
Eje de rotacion frontal (vertical)

El movimiento mandibular alrededor del eje frontal se lleva a cabo cuando un
condilo se desplaza de atrds adelante y sale de la posicion de bisagra terminal
mientras el eje vertical del condilo opuesto se mantienen la posicion de bisagra

terminal (Fig. 1.14).

Fig. 1.14. Movimiento alrededor del eje vertical
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Eje de rotacion sagital

El movimiento mandibular alrededor el eje sagital se realiza cuando un
condilo se desplaza de arriba abajo mientras el otro se mantiene en la posicion de

bisagra terminal (Fig. 1.15).

Fig. 1.15 Movimiento alrededor del eje Sagital

Movimiento de Traslacion

La traslacion puede definirse como un movimiento en cada punto del objeto
en movimiento simultdneamente tiene la misma velocidad y direccion. En el sistema
masticatorio se da cuando la mandibula se desplaza de atras adelante, como ocurre en
la protrusion. Los dientes, los condilos y las ramas se desplazan en una misma

direccion y en un mismo grado (fig. 1.16).
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Fig. 1.16. Movimiento de traslacion

Movimiento bordeantes en un solo plano

El movimiento mandibular est4 limitado por los ligamentos y las superficies
articulares de las ATM, asi como por la morfologia y la alineacion de los dientes.
Cuando la mandibula se desplaza por la parte mas externa de su margen de
movimiento, se observan unos limites que pueden describirse y reproducirse, los

cuales se denominan movimientos bordeantes.
Movimientos funcionales

Los movimientos funcionales se realizan durante la actividad funcional de la
mandibula. Generalmente se llevan a cabo dentro de los movimientos bordeantes y se
consideran, por o tanto, movimientos libres. La mayoria de las actividades
funcionales requieren un intercuspidacion méxima, por lo que es caracteristico que

empiecen en la posicion de intercuspidacion y por debajo de ella.
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1.6 Oclusion

En la odontologia se define la oclusion como las relaciones de contacto de los

dientes en funcion y parafuncion.

El estudio de la oclusion también contempla el contacto de las arcadas a nivel
de una interfase oclusal, asi como los factores que participan en el desarrollo y
estabilidad del sistema masticatorio y uso de los dientes en la actividad o conducta

motora bucal.

1.6.1 Relacion céntrica y posicion de intercuspidacion.

En la posicion de relacion céntrica (RC), los contactos dentarios normalmente
se encuentran en uno o varios pares de dientes posteriores opuestos. El contacto
dentario inicial en el cierre de bisagra terminal (relacion céntrica) se realiza entre las
vertientes mesiales de un diente maxilar y las vertientes distales de un diente
mandibular (Fig. 1.17a). Al aplicarse una fuerza muscular a la mandibula, se llevara
a cabo un movimiento o desplazamiento superoanterior hasta alcanzar la posicion de

intercuspidacion (PIC) (Fig. 1.17b).

Fig. 1.17a Relacion Céntrica Fig. 1.17b Posicion de intercuspidacion
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1.6.2 Cargas de Oclusion

Dada la necesidad de establecer la magnitud de la carga de oclusion en los
incisivos centrales, se realizo el calculo de dicho valor en base a los estudios hechos
por Watanabe et al (2005), en donde se establece que la carga total en la arcada en
posicion de intercuspidacion (PIC) esde 1024 +410 N, y el porcentaje de esta

carga aplicada en cada diente se muestra en la tabla 1.2

Tabla 1.2 Distribucion de la carga de mordida en la arcada dental.

% D.E
Incisivos centrales 0.7 1.4
Incisivos laterales 0.5 0.9
Caninos 1.5 1.6
Primer premolar 3.1 24
Segundo premolar 4.0 24
Primer Molar 15.8 5.7
Segundo Molar 24.4 5.9

* Desviacion Estandar.

Utilizando el valor promedio de los calculos de Watanabe et al (2005), se
calcul6 una magnitud de carga para el incisivo central, dando como resultado una

cargade 7,168 + 2,87 N

1.7 Musculos de 1a Masticacion

Estos musculos propulsan los movimientos mandibulares en torno al ATM,

necesarios para el proceso de masticacion y oclusion.
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Masetero

Es un musculo rectangular que tiene su origen en el arco cigomatico y se
extiende hacia abajo, hasta la cara externa del borde inferior de la rama ascendente de

la mandibula. Esta formado por dos porciones o vientres.

M. Elevador comun
del ala de la nariz y el

labio superior M. Temporal

M. Masetero
M. Elevador del

labio superior

M. Buccinador

Fig. 1.18 Musculos de la cara

Temporal

Es un musculo grande en forma de abanico, que se origina en la fosa temporal
y en la superficie lateral del crdneo, para formar un tendon que se inserta en la

apofisis coronoides y el borde anterior de la rama ascendente.
Pterigoideo Interno

Tiene su origen en la fosa pterigoidea del hueso esfenoides, y se extiende
hacia abajo, hacia atras y hacia fuera, para insertarse a lo largo de la superficie interna

del angulo mandibular.
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Pterigoideo Externo

El Pterigoideo externo inferior tiene su origen en la superficie externa de la
lamina pterigoidea externa (hueso esfenoides) y se extiende hacia atrés, hacia arriba y

hacia fuera, hasta insertarse en el cuello del condilo, como muestra la figura 1.19.

M. Pterigoideo externo

M. Pterigoideo interno

Fig. 1.19 Musculos pterigoideos

Digastrico

El cuerpo posterior tiene su origen en la escotadura mastoide del hueso
temporal, sus fibras trascurren hacia delante, abajo y hacia adentro hasta el tendon
intermedio, en el hueso hioides. El cuerpo anterior se origina en la fosa sobre la
superficie lingual de la mandibula y cerca de la linea media, y sus fibras transcurren
hacia abajo y hacia atras hasta insertarse en el mismo tendén que va parar el cuerpo

posterior. (fig. 1.20)

Cuando se contraen descienden la mandibula y elevan el hueso hioides

(Jeffrey y Okeson, 1999).
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M. Digastrico
(cuerpo anterior)

M. Digastrico
(cuerpo posterior)

Fig.1.20 Musculos digastrico

1.8 Estructuras dentarias

Los dientes o estructuras dentarias son oOrganos especializados, que tienen
como funcién el procesamiento primario de los alimentos. Los dientes en el adulto
son 32, de los cuales 16 corresponden a cada arcada con 4 incisivos, 2 caninos, cuatro

premolares y seis molares respectivamente.

Las diferentes operaciones que realizan los dientes para el procesado de los
alimentos, estan reflejadas en sus formas. La prehension y la incision o corte, le
corresponde a los dientes anteriores, mientras que la trituracion a los premolares y

molares (Aprile y Figon, 1960).
1.8.1 Incisivos superiores

Hay cuatro incisivos superiores. Los incisivos centrales estan centrados en el
maxilar superior, uno a cada lado de la linea media, con la cara mesial de uno en
contacto con la del otro lado. Los incisivos centrales superiores son los unicos dientes

vecinos en los arcos dentales con superficies mesiales en contacto. Los dientes
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incisivos o laterales superiores derecho e izquierdo, estan en sentido distal de los

centrales.

El incisivo central superior es mas grande que el lateral. Estos dientes se
complementan en sus funciones y son anatomicamente similares. Son dientes con
accion de tijera o corte. Su funcidn principal es prensar y cortar los alimentos durante
el proceso de masticacion y tienen crestas o bordes incisales. Estos dientes poseen

borde incisal.

1.8.2 Incisivos centrales superiores

El incisivo central superior es de todos los anteriores el mas ancho, en sentido
mesiodistal. La cara labial es menos convexa que la de lateral o canino superior, lo

cual da al incisivo central un aspecto cuadrado o rectangular. (fig. 1.21).

Desde esta cara, la corona casi siempre parece simétrica y regularmente formada, con
un borde incisal casi recto, una linea cervical con curva regular hacia la raiz, un lado
mesial recto, y uno distal més curvo. El dngulo incisal mesial es relativamente agudo,

y el distal, redondeado.

Si bien la cara labial de la corona, por lo general es convexa, en especial hacia
el tercio cervical, algunos incisivos centrales son aplanados en sus tercios medio e

incisal. La superficie del esmalte es relativamente lisa.

Cuando el diente es nuevo, o si s6lo hay poca abrasion, se ven mamelones en
la cresta incisal. El del medio es mas chico. Los surcos de desarrollo de la cara labial,
que la dividen en tres partes, son mas visibles en el tercio medio, si es que se pueden

distinguir (Fig. 1.21).

En el sentido lingual la superficie del incisivo central superior es mas

irregular. La mayor parte de las porciones media e incisal de la cara lingual es
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concava. La concavidad estd bordeada por crestas marginales en distal y mesial, por

la parte lingual da a la corona una forma de cuchara.

Fig. 1.21. Incisivo central superior derecho, caras linguales e incisales. LC, linea cervical; C, cingulo;
CMM, cresta marginal mesial; BL(1) , borde labioincisal ; BLI (2), borde linguoincisal (1 y 2 limitan

la cresta incisal ); FL, fosa lingual; CMD, Cresta marginal distal.

El incisivo central superior por lo general, se desarrolla normalmente. Una
anomalia que ocurre a veces es la raiz corta. Otra variacion poco usual es una corona
larga. Los incisivos centrales superiores son los dientes mas prominentes de la boca.
Hay dos formas basicas: la primera es relativamente ancha si se le mira desde la cara
labial, en comparaciéon con el ancho mesiodistal de las areas de contacto; en una

comparacion similar, la segunda es relativamente angosta en el cuello.
1.9 Ligamento periodontal

El ligamento periodontal (PDL) es una interfase de adaptacion que comunica

la raiz del diente vivo con el hueso de soporte. El PDL es una capa de tejido
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osteogénico especializada que asemeja mas a una membrana que a un ligamento
propiamente dicho. Este ligamento es responsable de la absorcion de cargas
producidas por fuerzas oclusales, y de asumir los desplazamientos generados. En el
caso de los implantes oseointegrados al carecer de este ligamento, se transmiten las
cargas y desplazamientos directamente al hueso periférico. En el diente natural el
ligamento periodontal permite la distribucion de las fuerzas a lo largo de la superficie

radicular.
1.10 Tejidos blandos periimplantar

Se denominan tejidos blandos periimplantares al tejido epitelial y el tejido
conectivo presentes alrededor de la porcidon supracrestal de los implantes dentales. La
funcién principal del epitelio durante el periodo de cicatrizacion es cubrir al tejido
conectivo el cual fue descubierto durante la cirugia. El epitelio localizado en las
adyacencias de la herida se dividira y migrara hasta reestablecer la herida producida
en el tejido por parte, el rol esencial del tejido conectivo es mantener el sellado entre

la cavidad bucal y la porcion interna del implante dental.
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Capitulo 2

Descripcion técnica de los implantes dentales

2.1 Implantes dentales endodseos

El implante dental es un dispositivo alopléstico, colocado quirargicamente
sobre un reborde 6seo residual con el objetivo de servir como base o cimiento del
dispositivo protésico, ya sea éste una dentadura completa o parcial , una proétesis fija

0 una supraestructura dental .

Un implante dental se define también como el conjunto corona/raiz, en donde

la raiz es el implante propiamente dicho, y la corona la parte clinica del diente.

Figura 2.1 Implante de titanio de tipo Branemark, dispositivos de transferencia, y protesis clinica de

ceramica (Esposito, 2001).

Los implantes dentales endooseos se clasifican de acuerdo con su disefio en:

implantes de espiga, de aguja, de lamina, de disco y de forma de raiz. Este tltimo
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tiene a su vez distintos tipos como son los implantes roscados, cilindricos, perforados,
troncoconicos o varias combinaciones de estas formas (fig. 2.2). De éstos, los
comunmente empleados en la actualidad son los implantes dentales de raiz del tipo

conico roscado y cilindrico roscado.

Fig. 2.2. Diversos modelos de implantes de raiz cilindricos

2.2 Oseointegracion

La oseointegracion se define como la conexion estructural entre el hueso vivo
y la superficie del implante cargado, es decir sometido a cargas oclusales
(Branemark, 1985) (Saim et al, 1996). La formacion y mantenimiento de la misma
depende como se lleve a cabo el proceso de reparacion y remodelacion del tejido

cicatrizal en la superficie del implante dental (Branemark, 1985)(Masuda et al, 1998).

La oseointegracion implica la formacidén de una interfase entre el material del
implante dental y el tejido vivo mantenida durante las cargas funcionales (Cooper,

1998). Aparentemente sucede una union directa sin la intervencion de tejido
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conectivo. Segun Branemark (1985), la oseointegraciéon implica al menos algin
contacto directo del tejido dseo vivo con la superficie del implante dental aunque el

porcentaje del contacto puede ser variable.

Para lograr la oseointegracion del implante dental debemos garantizar la
estabilidad primaria, lo que significa que la tolerancia entre el dispositivo y el hueso

circundante debe ser minima.

2.3 Biomateriales

Los biomateriales se definen como un material no vivo utilizado para fabricar
dispositivos médicos, y concebido para interactuar con sistemas biologicos (Williams,
1987). Asi pues, los materiales con los que se fabrican los implantes dentales son

biomateriales.

De igual manera el biomaterial seleccionado para la fabricacion del implante
dental debera satisfacer las diferentes propiedades requeridas para el adecuado
comportamiento a corto y largo plazo, tales como la biocompatibilidad, la resistencia

mecanica, la resistencia a la degradacion, la mecanibilidad, la disponibilidad, etc.

Lang et al (1994) cita en su trabajo tres tipos de biomateriales:

e Biotolerados: Cuando entre hueso e implante no interviene tejido fibroso.
e Bioinerte : Cuando entre hueso e implante existe contacto directo.
e Bioactivos : Cuando entre hueso e implante se encuentra presente una

conexion mediada por enlaces quimico-fisicos.

2.3.1 Materiales para implantes dentales

Los materiales para implantes quirargicos pueden ser metalicos, poliméricos,
ceramicos o compuestos. Lo que mas interesa es la biocompatibilidad, es decir, que el

material y sus productos de desintegracion no produzcan reacciones nocivas para el
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material o el tejido huésped, durante la etapa funcional del implante dental. La

seleccion del material mas adecuado dependera de las propiedades mecénicas, fisicas,

etc., que se requieran para cumplir una funcién determinada dentro de un ser vivo.

El conocimiento de las propiedades de los biomateriales es de fundamental

importancia para la eleccién del mas apropiado, ya que un implante colocado dentro

de un ser vivo puede permanecer en €ste por periodos prolongados, incluso durante el

resto de su vida. La tabla 2.1 ilustra los requerimientos a tener en cuenta en los

materiales para implantes.

Tabla. 2.1 Requerimientos de los materiales para implantes.

PROPIEDADES
FABRICACION BIOCOMPATIBILIDAD MECANICAS
* Colabilidad * Reacciones celulares * Modulo Elastico
* Forjabilidad » Cambios en propiedades: | ¢ Limite Elastico
* Maquinabilidad * Mecanicas * Ductilidad
* Costo * Fisicas * Tenacidad
* Quimicas * Resistencia a la traccion

* Limite a la fatiga
* Dureza

* Resistencia al desgaste

En la tabla 2.2 se presenta un resumen para la comparacion y referencia

rapida de las propiedades mecanicas de varios tejidos y materiales empleados para la

fabricacion de implantes (Comin et al, 1999).
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Tabla. 2.2 Comparacion de las propiedades mecanicas de tejidos y biomateriales

MODULO

CARGA DE

MAXIMA

MATERIAL ELASTICO ROTURA DEFORMACION Dl?gl\i/scln?;?])
(MPA) (MPA) (%)

Tejidos bioldgicos
Piel 0.34/0.38 7.6 60 1.0
Aorta 0.12.0 1.1 77 1.0
Hueso Cortical 17.200 121 1 2.0
Hueso Trabecular 27-2.250 2.7-23 - 0.1-1.0
Dientes 13800 138 <l 1.9
Metales
Acero inoxidable 316L 200.000 540-620 55-60 7.9
Cobalto-Cromo(forja) 230.000 900 60 9.2
Ti-6Al-4V 110.000 900 10 4.5
Polimeros
Polietileno UHMWP 1.500 34 200-250 0.93
Polimetil-metacrilato 3.000 60 1-3 1.10-1.23
Poliamida(nylon6/6) 2.800 76 90 1.14
Silicona 1-10 6-7 350-600 1.12-1.23
Cerémicos
Alumina(monocristal) 363.000 490 <1 3.9
Carbon pirolitico 280.000 517 <1 1.5-2.0
Hidroxiopatita 120.000 150 <1 32

2.3.2 Titanio en la implantologia dental

Segiin Breme y Biehl (1998), el uso generalizado del titanio para la

fabricacion de los implantes dentales se debe a que este metal cumple de forma
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adecuada y sobresaliente con respecto al resto de biomateriales, con todos los
requerimientos que un biomaterial debe cubrir en la implantologia dental:
biocompatibilidad, oseointegracion, biofuncionalidad (adecuadas propiedades

mecanicas), resistencia a la corrosion, maquinabilidad y disponibilidad.
2.3.3 Aleaciones de titanio.

El titanio (Ti) y sus aleaciones son empleados para la fabricacion de

implantes por su alta resistencia a la corrosion y densidad relativamente baja (4.5

gr/cm3 frente a 7.9, 8.3y 9.2 gr/cm3 del acero inoxidable y de las aleaciones de Co-Cr

de moldeo y de forja respectivamente).

La resistencia a la corrosion se debe a la tenaz pelicula de 6xido de titanio que
se forma al pasivar la superficie de los implantes, la cual permanece inalterable en un
medio fisiologico. Desde el punto de vista econdémico, aunque el precio del titanio
dobla al del acero inoxidable, este factor se compensa con su densidad, que es casi la
mitad que la del acero. Por otra parte, dado que su resistencia mecanica es similar a la
de los aceros empleados para la fabricacion de implantes, su resistencia especifica

(resistencia mecanica/peso) duplica a la del acero (Comin et al, 1999).
2.3.4 Composicion de las aleaciones de titanio.

Por sus limitadas caracteristicas mecanicas y por la dificultad de su obtencion
en estado puro, el titanio se mezcla con otros elementos como aluminio, vanadio,
magnesio, silicio, molibdeno y selenio, lo que parece no restarle resistencia a la
corrosion y, en cambio, mejora sustancialmente sus propiedades mecdnicas. Las
aleaciones de titanio con un 6% de aluminio y 4% de vanadio han sido recomendadas
para la fabricacion de implantes, aunque es un hecho reconocido que el empleo de
esta aleacion se debe fundamentalmente a su aplicacion en otros campos. La tabla 2.3

da la composicion de la aleacion ASTM F136 Ti6-Al4-V (Comin et al, 1999).
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Tabla. 2.3 Composicion de la aleacion Ti6-Al4- V (ASTM F136).

ELEMENTOS COMPOSICION (%)
Nitrogeno, max 0.05
Carbono, max 0.08
Hidrégeno, max 0.0125 barras solamente
Hidrégeno, max 0.0130 laminas, placas o perfiles
Hierro, max 0.25
Oxigeno, max 0.13
Aluminio 5.5-6.5, objetivo 6.0
Vanadio 3.54.5
Otros elementos 0.1 ¢/max o 0.4 remanente total
Titanio porcentaje determinado por la diferencia

2.3.5 Fabricacion de implantes utilizando aleaciones de titanio.

El titanio (Ti) es muy reactivo frente a elevadas temperaturas y se quema
facilmente en la presencia de oxigeno, lo que requiere una atmosfera inerte o vacio
para su fundicién. La répida difusion del oxigeno en el titanio y el oxigeno disuelto
fragiliza el metal, reduciendo su resistencia. Por lo tanto, cualquier operacion de
trabajado en caliente o forja debe realizarse por debajo de 925 °C. El maquinado a
temperatura ambiente no es la solucion a los problemas, dado que el material también
tiende a corroerse al interactuar con las herramientas cortantes. Para minimizar este
efecto se utilizan herramientas muy afiladas de baja velocidad. El maquinado
electromecanico es un método alterno atractivo para el conformado de dichos

implantes (Park, 1983).
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En algunas aplicaciones la pieza de titanio se recubre con microesferas del
mismo material de diametros entre 50 y 250 um, que se sueldan a la superficie
mediante sinterizacion a 1200 °C. Tras el sinterizado, la porosidad se mantiene entre
el 30 y el 50% y el didmetro medio de los poros oscila entre 50 y 400 pum, tipicamente
200 um. Los inconvenientes de este proceso de sinterizado es que los granos del
metal se engrosan hasta alcanzar dimensiones superiores a 1 mm, lo que repercute en
una disminucion de las propiedades mecénicas a la fatiga, fragiliza el material y lo
hace anisétropo. Las uniones de las esferas al nucleo son concentradores de esfuerzos

y actlian como posibles iniciadores de grietas de fatiga (Comin et al, 1999).

2.4 Superficies de los implantes dentales

Las caracteristicas superficiales de los implantes dentales ¢seointegrados son
de vital importancia para garantizar su correcto desempefio como dispositivo
endooseo. Las cualidades fisicoquimicas del biomaterial deben proveer una adecuada
interaccion con el medio bioldgico, siendo el pasivado del titanio uno de los

recubrimientos mas ampliamente usados en la implantologia dental (Conrado, 2004).

Las caracteristicas topograficas superficiales influyen directamente en la
oseointegracion del implante dental, al brindar una adecuada matriz para la

adaptacion de nuevo hueso.

2.5 Diseiio macroscopico y dimensional del implante dental

El disefio del implante dental es importante desde el punto de vista de
transmision de cargas, proceso de remodelado dseo y la estabilizacion del hueso
receptor. Al garantizar una correcta distribucién de cargas se podrd mantener con

¢éxito la oseointegracion a largo plazo.

Caracteristicas geométricas como la longitud, cambios de seccion transversal,
y topografia, determinan la forma con que se distribuiran las cargas generadas por

la oclusion.
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Modelos de implantes dentales roscados han sido utilizados por afios,
demostrandose en estudios clinicos e ingenieriles su mejor distribucion de cargas. La

rosca en los implantes ofrecen dos ventajas principales (Schenk y Buster, 1998):

e Mejoran la estabilidad primaria, la cual es fundamental para evitar pequefnios
desplazamientos (imperceptible por el ojo humano). Esto es de suma

importancia en implantes en areas donde la densidad dsea es baja.

e Mejoran la transferencia de cargas desde el Implante Dental hacia el hueso

circundante al brindar mayor area de contacto.

En cuanto al disefio no s6lo influye la geometria revolucionada, sino también
el didmetro, longitud, paso y altura de rosca. Estas caracteristicas del dispositivo

dental se seleccionaran en funcion al sector 6seo en donde sera colocado.

2.6 Técnicas quirurgicas

Existen tres modalidades quirurgicas de colocacion de implantes dentales: la
técnica del implante sumergido (dos etapas), la técnica del implante no sumergido

(una etapa).

En la técnica sumergida o en dos fases, el implante dental se coloca y recubre
con el tejido mucoperidsteo el cual es el tejido blanco circundante, de manera de
minimizar las cargas oclusales generadoras de pequefios desplazamientos, y el riesgo
de infeccion durante el periodo de oseointegracion. Esta técnica requiere de una
segunda intervencidn quirurgica para poder conectar el pilar protésico con el implante

dental.

En la técnica no sumergida o de una fase, el implante dental recién colocado
se observa a través de la mucosa en la primera intervencion, por lo cual se

recomienda que no se inicie la carga hasta que el tejido cicatrice.
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Fig. .2.3 Representacion esquematica de las fases quirurgicas para la implantacion mediante la técnica

sumergida.

La técnica quirargica para generar la cavidad 6sea que albergara al implante
dental endooseo, tiene amplias similitudes con el proceso de mecanizado por
arranque de viruta. En el caso de los implantes dentales roscados, éstos se instalaran

sin ajuste en la rosca interna generada quirurgicamente.

2.7 Transmision de cargas oclusales al implante dental

El éxito y la longevidad del implante dental endodseo es controlado en gran
medida por el entorno mecanico dentro del cual funciona, siendo la oclusién un
componente critico (Kinni et al, 1987). Segun investigaciones realizadas sobre
implantes dentales cilindricos, si se cuenta con un esquema oclusal deficiente, se
generaran incrementos en las magnitudes de las cargas oclusales, intensificando las
tensiones mecanicas a nivel de la cresta 6sea y la zona periférica al apice del

implante.

Una vez que se ha conseguido la oseointegracion, el nivel 6seo crestal, el
contorno y la salud gingival, la principal causa de pérdida 6sea peri-implantar y
posterior fracaso del tratamiento implantologico es generada por las tensiones en el

hueso al sobrepasar los limites fisioldgicos (Kinni et al , 1987)( Klauber et al, 1990).
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Las cargas oclusales al ser aplicadas en la corona protésica se descomponen
en cargas axiales y transversales (fig. 2.4). Las cargas axiales son aquellas que se
transmiten al hueso por toda la superficie implantar y mayoritariamente hacia el apice

del implante.

Las cargas transversales producen momentos de torsidbn con respecto al eje
radial del implante dental, lo que a su vez genera esfuerzos de corte, traccion y

compresion en el reborde marginal o cuello implantar.

En el implante dental cilindrico las cargas aplicadas deben direccionarse en
sentido de su eje longitudinal, evitando asi momentos de torsion que amplifiquen las

cargas transmitidas al hueso crestal circundante (Kinni et al, 1987).

0w
A AL

Fig. 2.4 Esquema de transmision de cargas. a) Cargas axiales; b) Cargas transversales.

Los cargas torsionales generan niveles de tension mas alto que las fuerzas

compresivas o tensiles sobre los componentes del implante y el hueso de soporte,
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permitiendo varios tipos de fallas incluyendo fractura del implante (Rangert et al,

1995).

2.8 Antecedentes de estudios de implante dentales

Segliin Kinni et al (1987), la distribucién de tensiones en el hueso guardan
relacion directa con la geometria del implante. Siegele y Soltesz (1989), investigaron
la relacion entre la forma del implante y la distribucion de tensiones mediante analisis
de elementos finitos, comparando implantes cilindricos con base apical hemisférica,
implantes conicos similares con forma de raiz, implantes escalonados, implantes

roscados e implantes cilindricos con perforaciones.

Los resultados obtenidos por Siegele y Soltesz (1989), fueron bajo cargas
compresivas aplicadas al implante. Las tensiones méximas se generaron a 0,01 mm
de la interfase, comenzando a nivel apical y terminado en los bordes de la cresta.
Para los implantes cilindricos las cargas eran transferidas al hueso principalmente en

la seccion cercana al dpice, las mas alta tension fue de 7,6 MPa.

En los implantes conicos, las tensiones en el apice fueron de dos a tres veces
mas altas, de 25,4 Mpa. Aunque se reconstruyo la forma de un diente natural no, fue

ventajoso bajo condiciones de carga compresiva.

En los implantes con escalones las tensiones a nivel apical fueron reducidas,
las tensiones mas altas se ubicaron debajo de los escalones fueron de 11,0 MPa, los
escalones actuales utilizados tienen bordes redondeados, lo cual parece reducir un

25%-50% la magnitud de las tensiones. (Siéguele y Soltesz, 1989).

En los implantes en roscados, debido al gran radio de curvatura y mayor area
de carga, se generaron menores tensiones distribuidas homogéneamente con valores
maximos de 5,9 MPa. En los implantes cilindricos con perforaciones, los grandes
picos que se observaron fueron en los agujeros, mientras que en el area apical fue de

4,2 MPa (Siéguele y Soltesz, 1989).
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Cuando los implantes fueron sometidos a cargas horizontales, las tensiones
maximas se ubicaron en la parte superior del implante en el sitio donde la compresion
es aplicada, para los implantes cilindricos en la region de transicion entre implante-
hueso-tejido blando, para los implantes en forma de tronillo debajo de la rosca mas
superior. Los valores maximos no fueron muy diferentes para los diferentes disefios
estudiados. Salam et al (1999), y Siegele y Soltesz (1989), concluyen que los
implantes con forma de tornillo y los cilindricos distribuyen mejor las cargas si se

comparan con los implantes conicos y con escalones.

Autores como Brdnemark (1983), creen que la excesiva concentracion de
esfuerzos en el hueso circundante a implantes ¢seointegrados causan necrosis y, en
consecuencia, la reabsorcion del hueso. Por otra parte, bajos niveles de esfuerzos
pueden producir atrofia 6sea, similar a la perdida de la cresta arveolar, cuando un
diente natural es removido (Hasseler et al, 1977), (Meijeer et al, 1993), (Rieger et al,
1990).

Borchers y Reiscart (1983), usan el método de los elementos finitos para
analizar la distribucion de esfuerzos generada en el hueso circundante por un
implante ceramico. Altos valores de esfuerzos fueron observados en la region de la
cresta arveolar, principalmente cuando el modelo del implante fue sometido a cargas
transversales. Los investigadores también observaron que la presencia de tejido

conjuntivo alrededor del implante ayudaba disminuir el estado esfuerzos en la region.

Meroueh et al (1987), analizaron el esfuerzo generado en el hueso arveolar por
una proétesis, fija a un implante oseointegrado tipo IMZ en la posicion del premolar
inferior. El analisis fue hecho mediante un modelo bidimensional, usando el método
de los elementos finitos. Los autores describen la prevalecencia los esfuerzos de
compresion alrededor de los dientes naturales, y de esfuerzos de tension alrededor de

los implantes dseointegrados.
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Kitoh et al (1988), analizaron la distribucion de cargas verticales aplicadas en
un implante de hidroxiapatita, y concluyeron que este tipo de implante también
presenta un contacto directo con el hueso arveolar, como los implantes
oseointegrados. Contrario a otras investigaciones, se uso un modelo bidimensional de
elementos finitos, con una seccidon en direccion vestibulo-lingual. Se observéd de
nuevo altas concentraciones de cargas en regiones de hueso cortical alrededor del
cuello del implante. También se verifico que no solo el hueso cortical estaba
altamente cargado, si no que también todo el hueso esponjoso a lo largo del implante
presentaba altas concentraciones de cargas. El estado de esfuerzo observado en el
hueso cortical alrededor del cuello del implante era 29 veces mayor que los
observados en el hueso esponjoso. El autor anade que en la zona superior del hueso
cortical se observaron esfuerzos de compresion mientras que en las zonas inferiores

se observaron esfuerzos de tension.

Mailath et al (1989), probaron implantes sometidos a cargas fisioldgicas, por
medio del método de los elementos finitos, asi como los lugares en donde se
concentran los esfuerzos y los factores que influyen en la aparicion de estos lugares
de concentracion. Fueron estudiados los esfuerzos generados en el hueso alrededor
del implante de forma cualitativa y cuantitativa, variando los tamafios y materiales
de las piezas del implante. Los investigadores enfatizaron que deben ser preferidos
los implantes cilindricos a los de forma cénica, ya que en los implantes de didmetro
constante se distribuyen los esfuerzos de una forma mas homogénea. A razon de esto
el modulo de Young's de las piezas del implante deben ser menores a 110.000

N/mm?>.

Rieger et al (1990), basados en el trabajo de Hasseler et al (1977), proponen
que una carga ideal de 250 psi debe ser transmitida al implante oseointegrado. Zonas
del hueso con valores menores a 200 psi podrian ser propensas a atrofia, mientras
que si estos valores estdn por encima de los 400 psi podria presentarse reabsorcion

patoldgica.
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Valentin et al (1990), usando el método de los elementos finitos, desarrollaron
un modelo de una seccion de mandibula, con una proétesis soportada en mesial por el
segundo premolar, y en distal, por un implante oseointegrado. Con la razén de
comparar, se desarrollaron dos modelos: el primero un implante cilindrico macizo y
el otro, un implante cilindrico hueco. En este ultimo, de acuerdo al caso, cuando el
hueso se form6 dentro del implante hueco, ambos modelos tuvieron la misma carga
uniformemente distribuida en los elementos que correspondian a las cuspides de las
protesis de corona. El resultado mostr6d que la porcion 6sea que relleno el interior del
implante hueco no presentaba esfuerzos superiores a los observados en el resto del
hueso alveolar. En ambos casos, la zona crestal distal presentaba altos valores de

esfuerzos.

Matsushita et al (1990), por medio de el método de elementos finitos y un
modelo bidimensional de una seccion vestibulo-lingual de la mandibula, resefiaron la
variacion de la distribucion de esfuerzos de un implante cilindrico de hidroxiapatita,
de acuerdo a la variacion del didmetro de la prétesis. Los autores concluyeron que el
estado de esfuerzo fue mayor en el hueso cortical que en el hueso esponjoso,
principalmente en la zona del cuello del implante. En presencia de cargas laterales, el
estado de esfuerzos se duplico, y los esfuerzos en el hueso cortical disminuyeron

inversamente a los presentes en el implante.

Tortamano (1992), estudié la distribuciéon de esfuerzos transmitidos a la
mandibula por un implante oseointegrado, variando el espesor del hueso cortical y
las direcciones de las cargas aplicadas. Para este estudio se utilizo el método de los
elementos finitos. Se usé un modelo tridimensional en forma de bloque 6seo, el cual
tenia en el centro un implante oseointegrado Branemark de 10 mm. Este modelo fue
dispuesto en dos diferentes configuraciones: la primera con un espesor grueso de
hueso cortical, considerando el implante como simplemente apoyado en este hueso, y
la segunda, con la capa de hueso cortical delgada para que el implante contacte en

una menor superficie .Se observo que:
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e Las cargas oclusales transmitidas por el implante al hueso circundante, no

fueron uniformes a lo largo de la superficie de la pieza;

e FEn todas las situaciones analizadas , el hueso cortical alrededor del cuello del

implante presentaba altos valores de esfuerzos;

e El implante simplemente soportado apicalmente en el hueso esponjoso,
disminuy¢ los picos de estrés observados en el hueso alrededor del cuello del

dispositivo;

e Los esfuerzos en las zonas mesial y distal del cuello del implante fueron

mayores que en la zonas vestibular y lingual en la misma region;

e Bajo cargas oblicuas se incrementaron los valores de esfuerzos , estando el

implante simplemente apoyado o no en el hueso cortical;

e Se observd un incremento en los valores del estado de esfuerzos en el hueso
dentro del paso de la rosca del implante. Esto prueba que la accion de la rosca
aumenta los esfuerzos cortantes en la interfase hueso-implante, cuando la

pieza esta bajo cargas axiales.

Kregzde (1993), sugiere que programas computacionales basados en el
método de los elementos finitos pueden ser usados por odontdlogos para planificar
prétesis soportadas por implantes dentales, y asi incrementar la longevidad del

tratamiento.
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Capitulo 3

Modelado y simulacion computacional

Para asegurar un comportamiento adecuado y confiable de una estructura, se
debe ser capaz de predecir con exactitud la respuesta del sistema estructural a
perturbaciones probables (fuerzas, desplazamientos, etc.). La prediccion de la
respuesta estructural se fundamenta en el analisis de un modelo cuyo comportamiento

debe aproximarse, tanto como se estime conveniente, al modelo real.

Los modelos desarrollados para el estudio estructural en la implantologia
dental son muy diversos; la mayoria de ellos son concebidos de acuerdo a las

necesidades del estudio en particular.

Para modelar geométricamente dichos componentes se utilizan distintos
métodos de adquisicion de imagenes. Por la diversa naturaleza de los materiales que
conforman dichos elementos, se utiliza un método especifico de adquisicién de
imagen para cada componente principal, de manera de garantizar una buena

aproximacion geométrica del caso real.
3.1 Caso Real

El sistema implante dental - maxilar sera reproducido digitalmente a partir de
las caracteristicas del tratamiento implantologico en un paciente edéntulo. Este
paciente de sexo femenino requirid6 de un implante dental cénico para soportar la
corona protésica del diente incisivo central derecho (21 en nomenclatura
odontoldgica). El equipo de especialistas en implantologia dental suministrara la

informacion referente al caso.
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3.2 Modelos Numéricos

Los modelos numéricos o computacionales son desarrollados a partir de
ecuaciones matematicas que incorporan caracteristicas geométricas y fisicas de un
cuerpo y son ventajosamente utilizados en problemas en donde se cuente con

geometrias complejas dificiles de estudiar con otros modelos.

La wvalidacion de estos modelos es esencial, debido a su naturaleza
matematica. Esta validacion es obtenida al comparar con resultados experimentales.
El modelo matematico mas comin es el modelo de elementos finitos, el cual
incorpora geometrias  realistas de alta complejidad como los son segmentos

anatomicos y dispositivos protésicos.

El método de los elementos finitos ha sido usado en la implantologia
odontolégica por mas de 25 afnos. Con esto se ha logrado simular una variedad de
situaciones clinicas de forma realista, y de esta manera el mejoramiento de la

practica implantologica.
3.3 Métodos de generacion de modelos digitales

Debido a la diversa naturaleza de los elementos a reconstruir, se utilizaron tres
distintos métodos de generacion digital de soélidos. La reconstruccion a partir de
tomografias axiales computarizadas (TAC) se utilizd al reproducir al maxilar
superior. Para obtener la geometria del implante dental, se utilizo programa CAD de
disefio mecanico SolidWorks ®, y para obtener la imagen de la corona protésica se

empleo el escaner digital 3D.
3.3.1 Modelado 0seo

Debido a que la mayoria de los huesos poseen una complicada geometria, y a
su vez estan constituidos por material no homogéneo, anisotropico, viscoeldstico y

no lineal, la mayor dificultad que se presenta a la hora de realizar un estudio
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ingenieril es la de reproducir en un modelo de forma precisa la geometria y

propiedades mecanicas del hueso a estudiar.

El primer modelo de comportamiento mecéanico de cuerpos Oseos fue
establecido por Wolff (1892),en donde sostiene que el hueso debe su forma, densidad
y propiedades a un proceso evolutivo de manera que éste se forma y transforma en
funcion de las cargas a las cuales se estd sometido, hasta poder soportar dichas

solicitudes de una manera 6ptima.
Generacion de sélidos a partir de TAC

Las tomografias axiales computarizadas son ampliamente usadas en la
medicina, ya que aportan una serie de imagenes e informacion de la constitucion del
tejido no visible, sin tratarse un método invasivo. Estas imagenes se presentan en
forma de escalas de tonos, las cuales representan a su vez escalas de densidades en
los tejidos. Las tomografias axiales computarizadas (TAC), son actualmente el tipo
de imagen de diagnostico mas utilizadas en el &mbito medico y cientifico, dado que

provee una gran cantidad de informacion de los tejidos analizados.

Estudios en bioingenieria realizados por D Amico (2005), Muller-Kargen
(2001) y Guerra y Mora (2001) han utilizaron modelos numéricos 0seos generados a

partir TAC, logrando reproducir propiedades mecanicas y geometria dsea.

Esta metodologia permite construir un modelo especifico para cada caso
clinico, optimizando asi los diagndsticos médicos y biomecanicos en pro del disefio y

fabricacion de elementos protésicos.

Al estar determinada la separacion normal entre planos de imagenes, y al

estar las densidades Oseas definidas, se reconstruira la seccion a estudiar.
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Principio de Hounsfield

El coeficiente de atenuacion lineal es un nimero que expresa la atenuacion
que sufre un haz de rayos X al atravesar una determinada longitud de una sustancia
dada. Este coeficiente es especifico de cada sustancia o materia, y varia en funcion de

ciertos parametros:

* La profundidad del objeto: a menor profundidad, menor atenuacion ya que el

camino recorrido es menor

* El nimero atdmico: el contraste de la imagen se debe en gran parte a la absorcion
fotoeléctrica del material, y la misma aumenta cuando aumenta el nimero atomico;
cuanto mas difiera el nimero atémico del objeto con respecto al del agua (usado en la
definicion de la escala de los coeficientes), tanto mas dependerda el numero de

atenuacion de la intensidad de la radiacion.

* La intensidad del rayo X (kVp): a menor intensidad de la radiacion, mayor sera el
contraste de la imagen ya que la absorcion fotoeléctrica aumenta con la intensidad de

la radiacion

* La densidad: los materiales mas densos poseen alta densidad de electrones lo cual
incrementa la probabilidad de interaccion con los rayos, por lo tanto, a mayor

densidad, mayor atenuacion

La formacion de la imagen en tomografia determinard cuanto se atenud un
haz de rayos X cuando el mismo atraviesa una seccidon determinada, y a representar

esta informacién en forma de imagen.

Para un rayo X monocromatico (compuesto por una sola longitud de onda)
que atraviesa un trozo uniforme de material, la atenuacion que sufre se expresa de la

siguiente manera:
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I =1 .e (3.1)

donde:
* lourt: Intensidad del rayo X luego de atravesar el material.
* Iin: Intensidad del rayo X incidente.
* w: Coeficiente de atenuacion lineal del material.

* L: distancia recorrida por el rayo en el material.

Presentacion de imagenes

Los valores de atenuacion recolectados por los sensores son almacenados en

una computadora y la tomografia es reconstruida con ecuaciones matematicas.

El resultado final de la reconstruccién de cada seccion realizada por la
computadora es una matriz de nimeros, cada uno de los cuales es asignado a un
elemento de la imagen llamado pixel (Picture element). Un pixel es una porcion del
area de la imagen digitalizada (la mas pequefia) que, dependiendo de su tamafo,

define la resolucidon de la misma.

Los numeros como se dijo, son directamente proporcionales al coeficiente de
atenuacion del tejido situado espacialmente en la misma posicion que el pixel
correspondiente. A estos valores se los denomina nimeros TC y son niimeros enteros

cuya escala es variable de acuerdo a cada equipo.

La férmula que relaciona los nimeros TC con los coeficientes de atenuacion es:
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TC=[p E]/K (3.2)

material * u agua *

donde E representa la energia efectiva del haz de rayos X, y 1l agua,

L material son los coeficientes lineales de atenuacion del agua y del

material en estudio respectivamente y K es una constante que depende del
disefio del equipo. Universalmente se ha adoptado la escala Hounsfield, la cual asigna
el valor cero (0) al agua, y el (-1000) al aire. De esta forma, los materiales mas densos
como el tejido cortical 6seo o los metales quedan en un rango que abarca desde cero
hasta 1000 6 3000 unidades Hounsfield (UH), dependiendo de la escala utilizada por

el tomografo.

Una vez obtenidas las unidades Hounsfield, se asigna a cada pixel un
determinado nivel de gris, cuanto mayor sea el valor Hounsfield se le asigna un tono
mas claro. Se dispone de 2000 a 4000 valores en unidades Hounsfield  (-1000 hasta
1000 6 3000) y solo de 256 grises. Se asigna por lo tanto, a cada tono de gris

aproximadamente 8 6 16 valores en UH.
Formato DICOM

Con el objetivo desarrollar un sistema de visualizacion y archivo
estandarizado para la manipulacion y el intercambio de imagenes médicas y su
informacion asociada, el American Collage of Radiology (ACR) y la Nacional
Electrical Manufacturers Association (NEMA) desarrollan el formato DICOM

(Digital Imaging and Communications in Medicine ) (D"Amico, 2006).

Los tomografos exportan los archivos directamente en formato de imagen
digital DICOM, el cual almacena informacion tal como el nombre del paciente, fecha
y hora del estudio, caracteristicas del escaneo, dimensiones de la imagen, resolucion,
etc. Toda la informacién de la imagen en si, es decir los valores de los pixeles en

unidades Hounsfield (UH), se presenta en sistema hexadecimal.
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Fig . 3.1 Tomografia axial computarizada (TAC) de un maxilar superior, presentada en formato

DICOM.
3.3.2 Generacion de solidos digitales a partir de programas CAD

Al tratarse de dispositivos mecanicos, el uso de programas tipo CAD para
obtener la representacion digital es el mas apropiado ya que éstos generan el solido

con intrusiones basadas en procesos de mecanizado y conformado.

3.3.3 Generacion de solidos digitales a partir de escaneo 3D

Cuando se trata de geometrias complejas, el método de escaner digital 3D se
emplea con efectividad. Para este proceso se requiere de un modelo fisico, el cual es
copiado por el dispositivo Optico, logrando recrear detalles y caracteristicas tipicas de

secciones anatdmicas con gran precision.

El escaner 3D es un dispositivo que permite analizar objetos, colectando
informacion de su forma y apariencia, la cual es utilizada para construir un modelo

digital en tres dimensiones.
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El proceso de escaneo (Fig.3.2) crea una nube de puntos en funcién de la
superficie del objeto, los cuales son extrapolados creando asi la forma del objeto en
un proceso llamado reconstruccion. El funcionamiento del escéner 3D es andlogo a
la camara fotografica, ambos poseen un campo de vision coOnico mientras las camaras
procesan informacién de superficies con su campo de vision. La imagen que se

produce el escaner 3D describe las distancias hasta cada punto del objeto.
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Fig. 3.2 Esquema del proceso de escaneo 3D.
3.4 Datos disponibles

La informacion obtenida del caso o modelo real, se obtuvo a partir de
tomografias axiales computarizadas del maxilar superior del paciente. Estas TAC
constan de 146 imdgenes paralelas de secciones coronales separadas entre si a n
distancia de 0.625 mm, que van desde la altura de la espina nasal, descendiendo hasta
las crestas alveolares. Esta informacion fue suministrada en el formato DICOM, por

los médicos encargados del caso clinico real. La posicion relativa del implante con
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respecto al maxilar se calculara a partir de fotografias de modelos clinicos del

paciente.

Las dimensiones del implante a estudiar se obtendran a partir de un
macromodelo fisico de escala 4:1, para ser luego reproducidas haciendo uso de

software CAD.

La imagen de la corona protésica se obtendrd mediante escaneo 3D,
utilizando un modelo estandar del incisivo central superior derecho dispuesto en un
type-odont. Esta corona se escalard digitalmente para obtener un modelo sdlido

digital con el tamafo acorde a los requerimientos del caso clinico.
3.5 Solidos modelados

El conjunto a modelar estd constituido por tres componentes principales:
maxilar superior, corona protésica ¢ implante dental. Este Gltimo estd constituido a

su vez por: implante conico, tornillo conectivo y pilar protésico.
3.5.1 Conjunto implante dental

Los elementos que conforman el implante dental se generaran a partir de
modelos fisicos RENOVA® Tapered y Straight de la casa Lifecore ™ escala 4:1, los
cuales fueron suministrados por el equipo de odontologos que participan en este
trabajo de investigacion. Dichos macromodelos serdn medidos utilizando equipos de
precision como el Vernier, tornillo micrométrico y esferometro, para luego ser

reproducidos digitalmente utilizando programas tipo CAD.

Se reproduciran dos tipos de implantes dentales, del tipo conico (Fig. 3.3) y

del tipo cilindrico (Fig. 3.4).
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Fig. 3.3 Implante dental conico Fig. 3.4 Implante dental cilindrico

Ambos modelos se acoplan al pilar protésico de conexion hexagonal (Fig.
3.5). Serd modelado también el tornillo de conexion, aunque no serd tomado en
cuenta para el ensayo mediante elementos finitos dado que presenta detalles

milimétricos irreproducibles con los recursos computacionales disponibles (Fig.3.6).

Fig. 3.5 Pilar protésico. Fig. 3.6 Tornillo de conexion

64



3.5.2 Maxilar superior

Debido a la complejidad en la forma de los cuerpos 6seos y a la importancia
que tiene la geometria en el estudio de la distribucion de esfuerzos, se utilizara un

método de reproduccion digital acorde a la necesidad.

Las TAC en formato DICOM suministradas por el equipo de odontélogos, se
utilizaran para la reproduccion digital del maxilar. Este procedimiento se llevara a
cabo con la ayuda del programa especializado de reconstruccion 6sea MIMICS®.
EL modelo obtenido serd un conjunto de superficies recortadas las cuales deben ser

editadas para la obtencion del sélido.

El modelo digital generado a partir de las TAC mostrard con precision las
caracteristicas geométricas del maxilar en el caso a estudiar, aproximando el modelo

computacional al caso real como ilustra la figura 3.7.
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Fig. 3.7 Modelo digital del maxilar superior
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3.5.3 Corona protésica

La corona protésica participa directamente en el proceso de masticacion,
transmitiendo las cargas producto de la oclusion al implante dental. La reproduccion
digital se obtuvo mediante el escaneado en 3D en donde se utiliz6 el equipo
Cyberware Desktop Model 15, logrando de esta manera reproducir su compleja
geometria (Fig. 3.8). Procesando mediante software tipo CAD el s6lido del modelo

del incisivo central se obtendra la corona protésica definitiva.
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Fig. 3.8 Incisivo central izquierdo N° 21.
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3.6 Validacion del modelo

En constaste con los modelos “in vivo” e “in vivo”, la validacion de un
modelo computacional es de suma importancia y dificil de lograr, ya que incorpora
ciertas suposiciones. Al desarrollar modelos matematico de implantes dentales y
secciones de huesos, dada su compleja geometria se deben realizar ciertas

simplificaciones sin modificar caracteristicas resaltantes de los modelos reales.

Para validar el modelo computacional, generalmente se comparan los
resultados de un experimento con los obtenidos de la simulacion computacional. Se

considera validado un modelo cuando existe una correlacion aceptable entre ambos.

Muchas veces los datos experimentales no siempre se encuentran disponibles,
por lo cual el modelo se validara con los resultados del tratamiento implantoldgico
dental del paciente modelo, cuyos datos fueron suministrados para la reconstruccion

del modelo computacional.
3.7 Posicion del implante dental en el maxilar superior

La posicion del implante dental se determino utilizando la informacion
obtenida de una serie de fotografias de los modelos suministrada por el equipo
odontologico. Estas imagenes se importaron a un programa tipo CAD, midiendo los

angulos entre los ejes proyectados.

El angulo del implante con respecto al plano sagital proyectado en el plano
frontal es de 9.48 ° (Fig. 3.9). El angulo con respecto al plano sagital en la

proyeccioén en el plano transverso es de 8.66 °© (fig.3.10).
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Fig. 3.9 Inclinacion con respecto al plano medio sagital.

Fig. 3.10 Inclinacion con respecto al plano medio sagital
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3.8 Simulacion mecanica computacional

Se realizaron dos configuraciones dseo-implante con el software
CosmosWorks ®. En la primera configuracion se dispuso un modelo 6seo en forma
de cilindro el cual estd formado por una seccion de hueso cortical y otra de hueso
trabeculado. En dichos modelos se simuld el comportamiento de dos tipos de
implantes, los de forma cénica y de forma cilindrica. Ambos implantes fueron
sometidos a cargas axiales puras y transversales puras aplicadas en el pilar protésico.
Dada la complejidad de las geometrias al momento de discretizar los modelos de

implantes, las roscas se simplificaron en forma de anillos.

En el tercer y tltimo modelo se importard la geometria 6sea reconstruida a
partir del paciente modelo. Esta simulacién contara con un implante dental cénico sin

rosca.
Configuracion 1

Para describir la distribucion de esfuerzos generados por los implantes
dentales conico y cilindrico en el entorno endodseo, se someteran éstos a cargas
axiales y cargas transversales. Las cargas se aplicaron en el pilar protésico, en un
) 2 . - )
area de 8.32 mm”~ mientras que las cargas transversales se aplicaron en un area de

2 .
6.55 mm~. Las figuras 3.11 y 3.12 muestran el lugar de aplicacion de las cargas en el

pilar protésico.

Se consider6d que la superficie de los implantes en su totalidad se encuentra

Oseointegrada.

El tejido 6seo en donde se dispondran los implantes estd compuesto por las

secciones corticales y trabecular.
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Fig 3.11 Cargas axiales
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Fig . 3.12 Cargas transversales

La superficie de la base inferior y laterales del modelo se restringio en los tres

grados de libertad de traslacion, representando un empotramiento. (Fig. 3.13 ayb)

Fig. 3.13.a Implante dental cilindrico

Fig. 3.13 .b Implante dental conico
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Configuracién Real

Para la visualizacion de la distribucion de tensiones producidas en maxilar
superior por el implante dental sometido a cargas oclusales, se seleccion6 una seccion

de dicho cuerpo 6seo en donde el dispositivo protésico estard colocado (Fig. 3.14).

Se considerd que la superficie del implante en su totalidad se encuentra
Oseointegrada. El implante dental estd posicionado en el maxilar segun las
mediciones realizadas en la seccion 3.7 de este capitulo. Las cargas de oclusion seran
aplicadas en la cara palatina de la corona protésica en un area de 1.07 mm?, esto dado
que el paciente posee un tipo de oclusion clase 1 (Fig. 3.15). La seccion del maxilar
estard compuesta por un solo material, el cual tendra las propiedades del hueso

trabeculado.

Fig. 3.14 Configuracion 2
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Fig. 3.15 Carga aplicada de 7.168 N, en la corona protésica

Caracterizacion del modelo

Un aspecto de importancia en el desarrollo de un modelo del sistema dental
implantar, es el relacionado con la asignacion de propiedades mecanicas de los
materiales involucrados, como la aleacion de titanio del implante, el hueso y la

corona protésica.

Debido a las limitaciones del software las partes compuestas por diversos
materiales se asumirdn como homogéneas e isotropas, como es el caso de la seccion
del maxilar la cual en la realidad, estd compuesta por dos distintos tipos de hueso. En
diversos andlisis por elementos finitos, esta suposicion ha sido tomada

(Muller-Karger, 2001) (Guerra y Mora, 2001). Otra suposiciéon tomada esta
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relacionada con el comportamiento eldstico del hueso bajo cargas que no sean de
impacto (Heidari y Najarian, 2000), como es el caso de este estudio. Las propiedades

asignadas los materiales se describen en las tablas 3.1, 3.2, 3.3 y 3.4.

Tablas 3.1 Propiedades mecanicas del hueso trabecular.

Propiedades Mecéanicas del Hueso Trabecular

Propiedades Valor |Autor (es)

Modulo de elasticidad (E) MPa 100 (Lindahl, 1997)

Resistencia ultima de tension | (Sut) MPa 10 (Lindahl, 1997)

Coeficiente de Poisson v 0.2 (Lindahl, 1997)

Densidad (p) Kg/m® | 900 | (Reilly y Burstein, 1975)

Tablas 3.2 Propiedades mecanicas del hueso Cortical.

Propiedades Mecéanicas del Hueso Cortical

Propiedades Valor | Autor (es)

Modulo de elasticidad (E) GPa 17 | (Reilly y Burstein,1975)
Modulo de Corte (G)GPa | 3.3 | (Reilly y Burstein,1975)
Resistencia a la fluencia (Sy) MPa | 133 | (Reilly y Burstein,1975)

Resistencia ultima de tencion | (Sut) MPa | 150 | (Reilly y Burstein,1975)

Resistencia ultima de Corte (Suc)MPa | 193 | (Reilly y Burstein,1975)

Coeficiente de Poisson v 0.3 | (Goely Gilbertson, 1995)

Densidad (p) Kg/m® | 2000 | (Niggy Herzog, 1999)
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Tablas 3.3 Propiedades mecanicas del Ti-6A1-4V

Propiedades Mecénicas del Ti-6Al-4V

Propiedades Valor | Autor (es)

Modulo de elasticidad (E) GPa 104 | (ASTM F67-00)
Modulo de Corte (G) GPa 41 | (ASTM F67-00)
Resistencia a la fluencia (Sy)GPa | 1.05 | (ASTM F67-00)
Coeficiente de Poisson v 0.31 | (ASTM F67-00)
Densidad (p) Kg/m® | 2000 | (ASTM F67-00)

Tablas 3.4 Propiedades mecanicas del Polioximetileno

Propiedades Mecanicas del Polioximetileno (Corona protésica)

Propiedades

Valor

Autor (es)

Modulo de elasticidad

(E)MPa | 35.17

(ASTM D-638)

Coeficiente de Poisson

0.35

(ASTM D-638)

Densidad

(p) Kg/m® | 1000

(ASTM D-638)
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3.9 Estudio de sensibilidad de las mallas.

El analisis de sensibilidad de las mallas involucra la relacion entre las
variables de disefio disponible para los ingenieros y las respuestas estructurales o
estados variables que son determinados por las leyes de la mecéanica. Este analisis
permite determinar el comportamiento de una estructura si se cambia la magnitud de

cierta variable (Haug et al, 1986).

Para seleccionar un tamafio de elemento adecuado se trazaron las graficas de
sensibilidad de las mallas de los solidos modelados, observando la variabilidad del
estado de esfuerzo de Von Mises para distintos tamafios de elementos. Dadas las
limitaciones se software utilizado de debe seleccionar un tamafio de elemento igual

para todos elementos discretizados.

Tabla 3. 5 Variabilidad de los esfuerzos de Von Mises en un elemento establecido del cilindro de

hueso trabecular receptor del implante dental cilindrico, para distintos tamafios de malla.

Esfuerzo de Von Mises | Esfuerzo de Von Mises | Esfuerzo de Von Mises

Tamaifo N° [Pa] [Pa] [Pa]

de malla| Nodos Nodo a Nodo b Nodo ¢

1,05 mm | 44513 3,82E+04 3,08E+04 6,3854E+03
0,9mm | 65157 4,07E+04 3.24E+04 7,1613E+03
0,8mm | 96572 4,29E+04 3,49E+04 7,4676E+03
0,75 mm | 115496 4,30E+04 3,50E+04 7,5223E+03

0,6 mm | 193479 4,326+04 3,52E+04 7,9170E+03
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Esfuerzo de Von Mises en nodos
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Grafica 3.1 Sensibilidad de la malla del cilindro de hueso trabecular receptor del implante dental

cilindrico.

Tabla 3. 6 Variabilidad de los esfuerzos de Von Mises en un elemento establecido del cilindro de

hueso trabecular receptor del implante dental conico, para distintos tamaifios de malla.

Esfuerzo de Von Mises | Esfuerzo de Von Mises | Esfuerzo de Von Mises

Tamaiio [Pa] [Pa] [Pa]

de malla | N° Nodos Nodo a Nodo b Nodo ¢

1,2 mm 38147 9,92E+03 3,32E+04 3,36E+04

1,0 mm 57569 1,04E+04 3,33E+04 3,46E+04

0,9 mm 71798 1,05E+04 3,29E+04 3,53E+04

0,8 mm | 106157 1,19E+04 3,30E+04 3,43E+04
0,7mm | 158150 1,18E+04 3,32E+04 3,46E+04

0,6 mm | 235888 1,19E+04 3,38E+04 3 41E+04
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Grafica 3.2 Sensibilidad de la malla del cilindro de hueso trabecular receptor del implante dental

conico.

Tabla 3. 7 Variabilidad de los esfuerzos de Von Mises en un elemento establecido del cilindro de

hueso cortical, para distintos tamafios de malla.

Tamaiio de Esfuerzo Von Mises Esfuerzo Von Mises
malla N° Nodos [Pa] Nodo a [Pa] Nodo b
1,0 mm 60457 2,32E+04 1,88E+04
0,9 mm 10240 2,49E+04 1,86E+04
0,8 mm 12216 2,50E+04 1,86E+04
0,7 mm 15114 2,51E+04 1,85E+04
0,6 mm 24991 2,51E+04 1,85E+04
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Gréfica 3.3 Sensibilidad de la malla del cilindro de hueso cortical.

Tabla 3. 8 Variabilidad de los esfuerzos de Von Mises en un elemento establecido del pilar protésico,

para distintos tamafios de malla.

Esfuerzo de Von Mises

Esfuerzo de Von Mises

Esfuerzo de Von Mises

Tamaiio [Pa] [Pa] [Pa]
de malla_| N° Nodos Nodo a Nodo b Nodo ¢

0,9 mm 6637 2,88E+06 4,53E+06 8,51E+06
0,8 mm 7727 2,86E+06 4,52E+06 8,45E+06
0,7 mm 10709 2,83E+06 4 48E+06 8,32E+06
0,6 mm 13160 2,83E+06 4 43E+06 8,21E+06
0,5 mm 15951 2,68E+06 4,38E+06 7,87E+06
0,45 mm | 31895 2,65E+06 4 31E+06 7,73E+06
0,4mm | 85154 2,63E+06 4,03E+06 7,68E+06
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Grafica 3.4 Sensibilidad de la malla del pilar protésico.

Tabla 3. 9 Variabilidad de los esfuerzos de Von Mises en un elemento establecido del implante

cilindrico, para distintos tamafios de malla.

Esfuerzo de Von Mises | Esfuerzo de Von Mises | Esfuerzo de Von Mises

Tamaiio [Pa] [Pa] [Pa]

de malla | N° Nodos Nodo a Nodo b Nodo ¢

1,0 mm 5559 1,03E+06 1,68E+05 1,88E+04

0,9 mm 7294 9,33E+05 1,72E+05 1,87E+04

0,8 mm 8983 9,11E+05 1,73E+05 1,91E+04

0,7 mm 10855 9,08E+05 1,78E+05 1,93E+04

0,6 mm 16019 9,03E+05 1,79E+05 1,95E+04

0,5 mm 30739 9,02E+05 1,82E+05 2,08E+04

0,4 mm | 93546 9,02E+05 1,90E+05 2,10E+04
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Grafica 3.5 Sensibilidad de la malla del implante cilindrico.

Tabla 3. 10 Variabilidad de los esfuerzos de Von Mises en un elemento establecido del implante

conico, para distintos tamafios de malla.

Esfuerzo de Von Mises | Esfuerzo de Von Mises | Esfuerzo de Von Mises

Tamaiio [Pa] [Pa] [Pa]

de malla N° Nodos Nodo a Nodo b Nodo ¢

1,0 mm 8517 1,61E+06 3,13E+05 1,58E+04

0,9 mm 9633 1,75E+06 3,17E+05 1,60E+04

0,8 mm 10881 1,80E+06 3,18E+05 1,61E+04

0,7 mm 12990 1,84E+06 3,19E+05 1,61E+04

0,6 mm 18526 1,84E+06 3,19E+05 1,62E+04

0,5 mm 26757 1,85E+06 3,20E+05 1,62E+04
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Grafica 3.6 Sensibilidad de la malla del implante conico.

Tabla 3. 11 Variabilidad de los esfuerzos de Von Mises en un elemento establecido de la seccion

maxilar, para distintos tamafios de malla.

Esfuerzo de Von Mises | Esfuerzo de Von Mises | Esfuerzo de Von Mises

Tamaiio [Pa] [Pa] [Pa]

de malla N° Nodos Nodo a Nodo b Nodo ¢

1,1 mm 62004 7,370E+06 3,783E+06 5,120E+06

0,9 mm 69669 7,478E+06 3,785E+06 5,123E+06

0,8 mm 82112 7,461 E+06 3,761E+06 5,137E+06

0,7 mm 100502 7,506E+06 3,766E+06 5,141E+06

0,6 mm 130628 7,512E+06 3,766E+06 5,188E+06

0,5 mm 169674 7,447TE+06 3,787E+06 5,230E+06
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Grafica 3.7 Sensibilidad de la malla de la seccion maxilar.

Tabla 3. 12 Variabilidad de los esfuerzos de Von Mises en un elemento establecido de la corona

protésica, para distintos tamafios de malla.

Esfuerzo de Von Mises | Esfuerzo de Von Mises | Esfuerzo de Von Mises

Tamaiio N° Nodos [Pa] [Pa] [Pa]

de malla Nodo a Nodo b Nodo ¢
I,lmm | 78698 5,838E+06 4,328E+06 4,525E+06

0,9 mm 81562 5,826E+06 4,338E+06 4,577TE+06
0,8mm | 85076 5,790E+06 4,326E+06 4,487E+06

0,7 mm 88816 5,799E+06 4,329E+06 4. 467E+06

0,6 mm 104580 5,843E+06 4,329E+06 4,500E+06

0,5 mm 186973 5,867E+06 4,323E+06 4,521E+06
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Grafica 3.8 Sensibilidad de la malla de la corona protésica.

3.10 Discretizacion Geométrica

La seccion del maxilar, la corona protésica y el implante dental fueron
discretizados con elementos finitos tetraédricos empleando la herramienta de
generacion de malla del software CosmoWorks ®. Se aplico un control de mallado en
los sectores en donde la geometria lo exigia. La seccion maxilar consta de 52517
elementos, la corona protésica requirio de 71391 elementos, mientras que el implante
dental se constituyd con 3404 elementos para el pilar protésico y 15740 para el

implante cénico.

Para el ensayo de cargas axiales y transversales, se dispuso un modelo
cilindrico de hueso trabeculado de 147879 elementos, y un modelo cilindrico de
hueso cortical de 12653 elementos, el implante dental conico en 59281, el implante

dental cilindrico en elementos y el pilar protésico con 3556 elementos.
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Capitulo 4

Analisis de resultados

4.1 Criterios de Falla

Para analizar y discutir los resultados obtenidos, se debe establecerse un
criterio acerca del mecanismo de falla de un material, lo que haréd posible establecer
los efectos del estado de esfuerzo del material. Para dicho fin se aplicara el criterio de

Von Mises.

Se definird como limite permisible el valor de estado de esfuerzos en el cual
el material comienza a presentar un inminente dafio en su estructura. En este estudio
se tomara el esfuerzo tltimo de tension del hueso trabecular y el esfuerzo a la fluencia
del hueso cortical como limites permisibles. Estos valores son significativamente
bajos si se comparan con los valores permisibles de los materiales que componen la

protesis.

Autores como Carvalho (2003), Tada et al (2003) e Himnolova (2004),

aplican el criterio de Von Mises en estudios del area de implantologia dental.
4.2 Criterio de Von Mises

Este criterio se basa en el céalculo de la energia de distorsion en un material
sometido a esfuerzos, es decir, de la energia asociada a los cambios de forma de
dicho material (distinto de la energia asociada con el cambio de volumen del mismo
material). De acuerdo con este criterio, un componente estructural no fallara siempre
que el maximo valor de la energia de distorsiéon por unidad de volumen en dicho
material sea menor que la energia de distorsion por unidad de volumen requerida

para hacer fluir una probeta del mismo material sometida a tension.

84



En el caso de un estado general de esfuerzos, el criterio de Von Mises se

expresa entonces por la condicion:
9] 2 > 2 + 2 + 2
Oy (Ga_ Gb) (Gb — O, ) (Gc - Ga) (4.1)

condicion que indica que un estado de esfuerzo dado es seguro si el punto de
coordenadas definido por los esfuerzos principales G,  Op | O, se localiza dentro de

la superficie definida por la ecuacion :
2 2 2 __ 2
(Ga - Gb) + (Gb — O, ) + (Gc - 6a) - ch (4.2)

Puede verificarse que esta superficie es un cilindro de radio (2/3 Gy)m, con

ejes de simetria que forman angulos iguales con los tres ejes principales de esfuerzo.

El criterio de Von Mises es habitualmente utilizado en modelos numéricos

para identificar las zonas criticas o las zonas con mayores solicitaciones mecanicas.
4.3 Configuracion 1
Caso A Implante conico sometido a carga axial

El implante dental cénico fue sometido a cargas estaticas aplicadas en el pilar
protésico en direccion axial. Los esfuerzos generados al aplicar una carga de 7,168N
no sobrepasan los valores permisibles del material que constituye el cuerpo 6seo
circundante (hueso cortical y hueso trabecular). Para una carga de magnitud
12.980N se presentan los primeros estados de esfuerzos que sobrepasan los limites
permisibles del hueso trabecular, generandose éstos en la interfase de los dos distintos
tipos de huesos, en contacto con el implante. Los niveles de esfuerzos generados en el
implante dental y en el pilar protésico se encuentran dentro del rango permisible del

material (Ti-6Al1-4V).
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La figura 4.1 muestra la seccion transversal de hueso cortical en contacto con

el implante dental conico sometido a una carga compresiva axial de 10 N.

Realizando un analisis en la seccion transversal del hueso trabeculado (Figura
4.1), se observa en general, que los esfuerzos se concentran en los planos externos de
la seccidon Osea, que se encuentran en contacto con el implante dental, siendo éstos

sectores propensos a fallar si estos valores se ven incrementados.
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Fig. 4.1 Distribucion de esfuerzos en el hueso cortical generado por un implante dental conico bajo

carga de compresion axial de 10 N.

Dada la distribucion y magnitud de los estados de esfuerzos en la seccion 6sea
cortical, se puede asegurar que gran parte de la carga aplicada en el implante es

transmitida a éste.
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Se evidencia también, una transferencia de esfuerzos homogénea en el sector
del hueso cortical en contacto con la zona estriada del implante dental. La figura 4.2
muestra la seccion transversal de hueso trabecular en contacto con el implante dental

conico sometido a una carga compresiva axial de 10 N.
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Fig. 4.2 Distribucion de esfuerzos en el hueso trabecular generado por un implante dental conico bajo
carga de compresion axial de 10 N.

Al analizar la figura 4.2, se aprecia en el hueso trabecular periférico un
aumento progresivo de magnitud del estado de esfuerzos, en direccion al 4pice del
dispositivo. En sentido perpendicular al eje del implante solo se observan estados de
esfuerzos significativos en la periferia inmediata al implante. Se observan elevados
estados de esfuerzos en la interfase cortical — trabecular, y en los extremos de los

filetes de rosca.
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Caso B Implante cdonico sometido a carga transversal

Las cargas en direccion transversal al eje del implante fueron aplicadas en una
seccion plana del pilar protésico. Los esfuerzos generados al aplicar una carga de
7,168 N, no sobrepasan los valores permisibles del material que constituye cuerpo
Oseo circundante; 10 Mpa y 150 Mpa para el hueso trabecular y hueso cortical

respectivamente.

Cargas mayores a 12,05 N, generan estados de esfuerzos mayores a los
permisibles en el material del hueso trabecular. Estos esfuerzos se localizan en el
material 6seo periférico a los hilos de la rosca del implante. Los esfuerzos generados
en el implante dental y en el pilar protésico no superan los valores permisibles del

material que los compone que son unos 1.05 Gpa para el limite elastico.

La figura 4.3 muestra la seccion transversal de hueso cortical en contacto con
el implante dental conico sometido a una carga transversal de 10 N, aplicada en el
pilar protésico. Esta seccion pertenece al plano que conforma el eje del implante con

la carga aplicada.

Analizando la figura 4.3, se observa que las mayores magnitudes de estados
de esfuerzos se localizan en el tercio externo del hueso cortical. Esta distribucion de
esfuerzos se debe a la accion de flexion del implante dental al ser sometido a cargas
laterales o transversales. Se aprecia también la uniformidad de magnitudes en la
periferia de la zona del hueso en contacto con las estrias del implante. La figura 4.4
muestra la seccion transversal de hueso trabecular en donde el implante dental
conico estd sometido a una carga transversal de 10 N, aplicada en el pilar protésico.
La seccion transversal pertenece al plano que conforma el eje del implante con la

carga aplicada.

En la figura 4.4 se observa claramente la geometria generada por Ia
distribucion de las magnitudes de estados de esfuerzos, de esta manera se aprecia que

la zona cercana al 4pice del implante es la mas afectada por los esfuerzos
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transmitidos. Se aprecia también altos valores de esfuerzos en la periferia de la rosca

Osea y la interfase del los huesos cortical-trabecular.
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Fig. 4.3 Distribucion de esfuerzos en el hueso cortical generado por un implante dental conico bajo

carga de transversal de 10 N.

Cabe destacar que en la zona del hueso trabecular periférico al tercio medio de

implante, se aprecian estados de esfuerzos de magnitudes significativas.
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Fig. 4.4 Distribucion de esfuerzos en el hueso trabecular generado por un implante dental conico bajo

carga de transversal de 10 N.

Caso C Implante cilindrico sometido a carga axial

El implante dental cilindrico fue sometido a cargas estaticas aplicadas en el
pilar protésico. Los esfuerzos generados al aplicar una carga de 7,168 N, no
sobrepasan los valores permisibles del material que constituye cuerpo dseo
circundante; 10 Mpa y 150 Mpa para el hueso trabecular y hueso cortical

respectivamente.

Para una carga de magnitud 16,89 N se presentan los primeros estados de
esfuerzos que sobrepasan el valor ultimo permisible del hueso trabecular, como lo fue

en implante dental conico, cerca del interfase con el hueso cortical y el implante
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dental. Se puede apreciar la distribucion de esfuerzos en el hueso cortical alrededor
del implante dental cilindrico sometido a una carga compresiva axial de 10 N

(Fig.4.5).
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Fig. 4.5 Distribucion de esfuerzos en el hueso cortical generado por un implante dental cilindrico

bajo una carga axiales compresiva de 10 N.

En la secciéon de hueso cortical representada en la figura 4.5, a diferencia de
la seccion en contacto con el implante dental conico, muestra una distribucion de
esfuerzos asimétrica con respecto al plano medio; esto debido a la reduccion de la

seccion transversal en el implante cilindrico.

Dada la geometria del implante dental cilindrico y al observar la distribucién

de estados de esfuerzos en el hueso trabecular (Fig.4.6), se constata que en zonas
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como los bordes del apice del implante, filetes de roscas dsea e interfases del hueso
cortical —trabeculado, se presentan fallas en la estructura 6sea. También se aprecia
una transmision de esfuerzos significativos de forma lateral por el tercio inferior del

implante.
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Fig. 4.6 Distribucion de esfuerzos en el hueso trabecular generado por un implante dental cilindrico

bajo una carga axiales compresiva de 10 N.

Caso D Implante cilindrico sometido a carga transversal

Las cargas en direccion transversal al eje del implante fueron aplicadas en una

seccion plana del pilar protésico. Los esfuerzos generados al aplicar una carga de
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7,168 N, no sobrepasan los valores permisibles del material que constituye cuerpo

oseo circundante (hueso cortical y hueso trabecular).

Cargas mayores a 13,16 N, generan estados de esfuerzos mayores a los
permisibles en el material del hueso trabecular. Estos esfuerzos se localizan en el
material 0seo periférico a la seccion conica sin roscado del implante dental (Fig. 4.7).
Los esfuerzos generados en el implante dental y en el pilar protésico no superan los

valores permisibles de la aleacion de titanio (Suy = 1.05 Gpa)
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Figura 4.7 Distribucion de esfuerzos en el hueso cortical generado por un implante dental cilindrico

bajo una carga transversal de 10 N.

93



Al analizar y discutir la figura 4.7, se observa que los puntos y zonas donde se

concentran los mayores estados de esfuerzos se presentan en el plano como angulos

cerrados de hueso cortical en contacto con el implante dental cilindrico.

won Mizes (MM 2)
3.0000e+005
2.8500e+003
2. 7000e+005
2.5500e+005

_ 2.4000e+005
. 2.2500e+003
-2 000e+005
_1.9500e+005
_1.5000e+003
1. 6500e+005
1.5000e+003
1.3500e+005
1.2000e+005
_1.0500e+005
. 8.0001 e+004
7.5001 e+004
5.0001 e+004
45001 e+004
3.0001 e+004
1.5001 e+004
1.0000e+000

Figura 4.8 Distribucion de esfuerzos en el hueso trabecular generado por un implante dental cilindrico

bajo una carga transversal de 10 N.

Si comparamos los resultados presentados en la figura 4.8, donde se muestra

una seccion de hueso trabecular con un implante dental cilindrico sometido a una

carga transversal de 10 N, con los resultados del implante dental conico (Fig. 4.4);

podemos notar una mayor transferencia de cargas hacia el hueso en direccion

perpendicular al eje del implante, en el tercio distal del dispositivo. Se aprecia

también altas magnitudes de estados de esfuerzos en el filete de la rosca 6sea y la

interfase el hueso cortical-trabecular.

94



4.4 Configuracion Real

La carga oclusal fue aplicada en la cara palatina de la corona protésica, en una
area de 1.07 mm”. Esta carga fue transmitida al pilar protésico, luego transmitida al
implante dental y finalmente la carga se transmite al material 6seo que compone el
maxilar superior. Al analizar la distribucion de estados de esfuerzos en el dispositivo
protésico constituido por el implante dental, el pilar protésico y la protesis clinica
(corona), se comprobd que €stos no superan los valores permisibles del material que
los compone, solicitando solo un 2,5 % de la prestacion elastica del material (Ti-6Al-
4V). Sin embargo se observaron valores significativos de estados de esfuerzos en
zonas de contacto entre el implante dental y pilar protésico, y la seccion estriada que

contacta con el reborde 6seo (figura 4.9).
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Figura 4.8 Distribucion de esfuerzos en el hueso implante dental conico bajo una carga de oclusion de

7,168 N; se aprecia zonas de contacto entre el implante dental y pilar protésico (B), y la seccion

estriada que contacta con el reborde 6seo (A).
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Dado que en la configuracion real se reprodujo un caso de edentulismo parcial
o pérdida del incisivo superior izquierdo, se trata del caso mas complejo desde el
punto de vista mecanico y prostodontico, ya que la carga aplicada tendra un
componente en direccion axial del implante y un componente transversal. Este
componente de carga transversal ejerce un momento de flexion en el sistema,
produciendo y transmitiendo altos estados de esfuerzos en el hueso receptor.
También existe un componente de carga que genera un momento torsor en el
implante; estos valores generalmente son despreciables debido a las direcciones de las

cargas aplicadas y los principios prostodonticos.
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Fig. 4.10 Vista en corte lateral de la distribucion de esfuerzos en maxilar superior, generado por un

implante dental conico sometido a una carga oclusal de 7.168 N.
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dental conico sometido a una carga oclusal de 10 N.

Realizando una analisis de las distribucion de estados de esfuerzos (fig. 4.10 y
fig. 4.11), se observa una concentracion de altos valores de estados de esfuerzos

ubicados en el plano formado por el eje del implante y la fuerza oclusal resultante.

La mayor magnitud del esfuerzo presente en el maxilar superior sobrepasaba
en un 6,6 % a los limites elasticos del material 6seo. Estos se localizaban en sectores
que estaban en contacto con el tercio externo del implante dental; concentrandose
principalmente en el reborde dseo. No se aprecia transmision de cargas significativas

en sentido lateral y axial del implante dental.

Conclusiones y recomendaciones
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Conclusiones

En este trabajo se evaluo el sistema implante dental -maxilar por el método de
elementos finitos. Para esto se desarrollaron modelos de secciones Oseas, implantes
dentales y coronas protésicas. Este estudio permitié determinar las zonas del sistema
mas propensas a fallas, asi como las magnitudes de las cargas oclusales maximas que

se pueden aplicar sin ejercer dafio permanente en el sistema.

En forma general se puede concluir que:

. La relacion entre la ingenieria y las practicas odontologicas se profundiza a
medida que las herramientas de la ingenieria respondan de forma maés
efectivas a los requerimientos de calidad y confiabilidad impuesto por el

escenario clinico.

El método de los elementos finitos (MEF) es una herramienta de gran utilidad
para la simulacion de dispositivos de transmision de cargas como los
implantes dentales endodseos y protesis clinicas. El MEF permite incluir
complejas condiciones de carga, propiedades mecanicas y condiciones de

borde.

o A medida que se perfeccionan las técnicas computacionales y se profundice
en el comportamiento biomecdnico del sistema estomatognatico se

obtendran mejores aproximaciones en los resultados arrojados por el MEF.

Especificamente se concluye que:
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e Se logréo la reproduccion fidedigna del maxilar superior del paciente
seleccionado para el estudio, utilizando la informacion proveniente de

tomografias axiales computarizadas.

e Se reprodujo digitalmente la geometria compleja de la corona protésica del

incisivo superior izquierdo mediante escaneo 3D.

e Se describio la geometria descrita por los campos de tensiones generados por
los implantes dentales cilindrico y conico, en los cuerpos 6seos sometidos a

cargas axiales y cargas transversales.

e Los implantes dentales estudiados no presentaron fallas estructurales al ser
sometidos a cargas productos de la oclusion. Esto siempre que las cargas

aplicadas sean del tipo estatico.

e Se constatd que al ser aplicadas las cargas de oclusion, el implante dental
conico sustituto del incisivo central superior derecho, es sometido
principalmente a esfuerzos de flexién, lo cual provoca que las cargas
transmitidas al material 6seo del maxilar superior se ubiquen cerca del reborde

0seo.

e Los resultados obtenidos deben ser observados como resultados parciales por

varias razones:
- El sistema fue evaluado bajo cargas estaticas solamente.

- Las magnitudes y direcciones de las cargas oclusales y de masticacion

aplicadas en el sistema no se conocen con la exactitud deseada.

- En una de las configuraciones ensayadas se simuld el cuerpo 6seo

como un Unico material, homogéneo e isotropico.

Recomendaciones
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e Se deben emplear programas de simulacion y andlisis numéricos mas
adecuados para el desarrollo de modelos de bioingenieria. Asi como la
aplicacion de codigos computacionales que permitan el modelado de

materiales complejos, como es el caso de los cuerpos 6seos.

e Se deben utilizar propiedades mecanicas de los cuerpos éseos acordes a

las zonas anatoémicas reconstruidas.

e Futuros modelos de implantes dentales deben reproducir caracteristicas

como la rugosidad.

e En futuros estudios por elementos finitos se debe analizar el modelo bajo
cargas ciclicas o alternas, dado que elementos como los implantes dentales

tienden a fallar bajo esta modalidad de carga.

¢ El modelado y simulacién de los maxilares presenta una gran complejidad
debido a la geometria y constitucion de cuerpos 6seos. Por lo que se hace
necesario una mejor utilizacion de la informacion disponible en las

tomografias axiales computarizadas.
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Apéndice

A. Método de los Elementos Finitos

El proceso de simulacion del modelo obtenido bajo las condiciones descritas,
se realiz6 por medio del Método de los Elementos Finitos. No es el propodsito de este
trabajo dar una explicacion profunda del método por lo que se presenta una
explicacion general del mismo y las razones por la que se escogié como herramienta

de trabajo.

Los métodos numéricos son técnicas mediante las cuales es posible formular
problemas de tal forma que puedan resolverse usando operaciones aritméticas.
Aunque hay muchos tipos de métodos, todos comparten una caracteristica comun:

invariablemente llevan a cabo un buen numero de tediosos calculos aritméticos.

El éxito de los métodos numéricos ha sido su capacidad de reducir la
complejidad que presenta la solucion de problemas continuos, a través de la
discretizacion de ese problema, de tal modo de obtener soluciones aproximadas a la

solucion para un medio continuo.

Son muchas las facetas de la ingenieria en las que se precisa determinar la
distribucion de tensiones y deformaciones en un medio continuo eléstico. Los casos
particulares de dichos problemas pueden variar desde los casos de tension plana hasta

el analisis de solidos tridimensionales.

En todos estos casos el nimero de interconexiones entre un “elemento finito”
cualquiera rodeado por fronteras imaginarias y los elementos vecinos a el es infinito.
Es dificil por lo tanto apreciar a primera vista como pueden discretizarse problemas

de este tipo ( Zienkiewicz y Taylor, 1994).
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La evolucién de estos métodos, a través de la interaccion de la ingenieria y la
matematica condujo a partir de la década de los 60 a definir el estado actual de uno de

ellos; el Método de los Elementos Finitos.

Se puede definir este método como un procedimiento de aproximacion de
problemas continuos. En este método el medio continuo se divide en un nlimero finito
de partes o elementos, cuyo comportamiento se describe mediante un nimero finito
de parametros. La solucion del sistema completo como el ensamblaje de los
elementos sigue las mismas reglas que se aplican a los problemas tipo. Es decir que el
método de andlisis sigue un patrén general que puede aplicarse a todos los sistemas

discretos, desde el mas sencillo al mas complejo.

Para discretizar el medio pueden utilizarse elementos de distintas geometrias
como tetraedros y/o hexaedros, dependiendo de la capacidad de generacién de

elementos que se disponga.

/7

S

Figura A.1. Elementos finitos tetraédricos y hexaédricos, elementos (1), nodos (2).

Dichos elementos se entrelazan entre si a través de nodos, formando una malla

que reproduce de manera aproximada la geometria involucrada, siendo intuitivo darse
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cuenta que a mayor numero de elementos contenidos en la malla, mejor sera la

aproximacion a la geometria real (Fig.A.1).

La interaccion de esta malla con las condiciones de contorno que se le
asignen; cargas, restricciones de movimiento etc., generan incognitas que definen el
comportamiento del modelo, las cuales pueden ser planteadas y resueltas por medio
de ecuaciones diferenciales. Por supuesto un mayor nimero de elementos genera una

mayor cantidad de incognitas.
Ecuaciones basicas del método de elementos finitos

Con el fin de facilitar la lectura de la siguiente formulacion, los vectores y
matrices seran escritos en negrita. El elemento se define por ocho nodos 1, j, k, 1, m,
n, o, p y por lineas rectas. Aproximando los desplazamientos U, por medio de la

ecuacion A.1

urd =Y Nt =[N NN K] = Nat (A1)

donde a; son las incognitas a determinar en los nodos y N; son las funciones de
interpolacion de las que se hablara con mas detalle. En el caso particular de la

tension en el espacio tridimensional:
u={u(xy.2) v(xy,2) wxy,2)f (A2)

representa los movimientos en las tres direcciones de un punto cualquiera de un

elemento e y los correspondientes desplazamientos en el nodo i.

w, §° (A3)
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Las funciones Nj, Nj, Ny, Ni... han de escogerse de manera que al sustituir en la
ecuacion (A.1) en las coordenadas de los nodos se obtengan los correspondientes

desplazamientos nodales, por lo cual toman los valores:

N.(x,Y,,2,)=1 (matriz Identidad) Ad
Ni(xj,yj,zj):Ni(xk,yk,zk):O, etc. (matriz nula) A4
Una vez conocidos los desplazamientos para todos los puntos del elemento

pueden determinarse las deformaciones (&) en funcion de los desplazamientos. De

forma matricial se puede escribir:

€=Su (A.5)
donde S es el siguiente operador lineal:
a2,
OX OX
&y ] 0 9 0
oy oy
’ ;ﬂ 0 0 aﬁ u
B 2 z _ z _
€= =tou evi=la & v=Su (A.6)
7y —+— — — 0 "
¥ oy OX oy OX
é oV ow o 0
7)(2 ~ + A O A P
oz oy oz oy
ou ow 0 0
-+ — - 0 I
0z oOxJ) Loz OX |
Sustituyendo la ecuacion (A.1) se tiene:
e=SNa=Ba (A.7)

conocidas las funciones de interpolacion Nj, Nj, Nk, N... es facil obtener la matriz B,

que relaciona las deformaciones con los desplazamientos de los nodos.
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[ON.
OX

c= D(s—so)+00

vector de tensiones que se expresa como :

y Bi es la matriz de deformacion del elemento para un nodo i.

usuales modulo de Young (E) y del coeficiente de Poisson (V).

(A.8)

Las tensiones se relacionan con las deformaciones por medio de la ley de

Hooke. Considerando ademas que el sistema puede tener tensiones residuales o, y

deformaciones iniciales €, la ecuacion que describe este comportamiento es:

(A.9)

donde D es la matriz de elasticidad que contiene las propiedades del material y ¢ es el

(A.10)

Para un medio isotropico, la matriz D puede definirse en funcidon de sus constantes
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_ § y _
1 0 0 0
(l—v) (l—v)
14
1 0 0 0
(1-v)
1 0 0 0
. Bl-v) - . A
(1+v)1-2v) 20-v)
Matriz 1-2v
s 0
Simétrica 2(1-v)
1-2v
i 2(1-v)]

Si definimos g° como las fuerzas que actuan en los nodos, éstas deben
equilibrarse con las tensiones en el contorno y las fuerzas distribuidas b que actian en
el elemento, como muestra la figura A.2. Estas fuerzas tienen el mismo niimero de
componentes que el desplazamiento nodal correspondiente, por tanto

G =U, v, W oy b=, b, b, (6.12)

para establecer la equivalencia estatica entre las fuerzas nodales, las tensiones

actuales en el contorno y fuerzas distribuidas, se impone un desplazamiento virtual
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arbitrario da° y se iguala el trabajo virtual de todas las fuerzas involucradas. El

trabajo virtual efectuado por las fuerzas nodales es
W =5a"q° (6.13)

El trabajo virtual interno por unidad de volumen efectuado por las tensiones y las

fuerzas distribuidas es:
Se'o—5u"b=5a*"(B"o—N"b) (6.14)

igualando estas dos expresiones e integrando sobre el volumen del elemento:
5aq" :§aeT[IBTGdV—INdeVJ (6.15)
Ve Ve

Esto se cumple para cualquier desplazamiento virtual por lo que se puede escribir:

q° = jBTcdv - jNdev (6.16)
Ve Ve

Esta expresion es valida para cualquiera que sea la relacion entre tensiones y

deformaciones, y representa la ecuacion de equilibrio para un elemento:
q°- =Kfa+f° (6.17)
donde se define la matriz de rigidez como:

K® = jBTDde (6.18)
Ve

y los vectores de carga asociados:

f*=—[N"bdV - [B'D¢,dV + [B" o,dV (6.19)
Ve Ve Ve
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Esta ultima expresion representa las fuerzas madsicas, las deformaciones

iniciales y las tensiones iniciales.

Cuando se resuelve el problema en su totalidad las fuerzas internas se
cancelan y es necesario considerar una carga por unidad de superficie t aplicada al

sistema completo, por lo que el vector de fuerzas equivalentes toma la forma:

f=—[N"bdV - [N"tdA- [B"Dg, dV + [B"o, dV (6.20)
\% A \% \%

y la matriz de rigidez:

K = [B"DBdV (6.21)
Y

resultando la ecuacion matricial cldsica que es necesario resolver en cualquier analisis

de elementos finitos:

Ka=f (6.22)
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