UNIVERSIDAD TECNICA FEDERICO SANTA MARIA

DEPARTAMENTO DE INGENIERIA MECANICA
SANTIAGO - CHILE

ooooooooo

{IN}

lj'EXUMBRAH SOLEM rtl

Evaluacion biomecanica de una soluciéon
implantaria con pilar ASC en zona anterior y
SSC en zona posterior mediante simulacion por
elementos finitos
Manuel Eduardo Becerra Ramirez

MEMORIA PARA OPTAR AL TiTULO DE INGENIERO CIVIL MECANICO

PROFESOR GUIA : PATRICIO ARRUE CORNEJO
PROFESOR CORREFERENTE : JOAQUIN MURA MARDONEZ

Julio 2026



NG RS

oo
G
LI

I,
EX UMBRA SOLEM
(s 1

CONSTANCIA DE VALIDACION Y CONFIDENCIALIDAD DE
MONOGRAFIA A REPOSITORIO ACADEMICO

1.- IDENTIFICACION DEL TRABAJO ACADEMICO
Tipo de monografia (marcar una opcion): M Memoria o trabajo de titulo [ Tesis de Postgrado

Titulo del trabajo: Evaluacién biomecanica de una solucién implantaria con pilar ASC en zona anteriory SSC en zona
posterior mediante simulacién por elementos finitos

Nombre del candidato(a): Manuel Eduardo Becerra Ramirez

Carrera / Grado: Ingenieria Civil Mecénica

Campus: San Joaquin Departamento: Ingenieria Mecéanica

2.- VALIDACION DEL PROFESOR GUIA/DIRECTOR DE TESIS

Yo, Patricio Arrué Cornejo, en mi calidad de profesor(a) guia/director(a) del trabajo académico mencionado anteriormente

DEJO CONSTANCIA que:

e Herevisado esta version del documento y corresponde a la version final aprobada del trabajo.

e  Eltrabajo cumple con los requisitos académicos y de formato establecidos por la institucion.
3.- EVALUACION DE CONFIDENCIALIDAD POR PROPIEDAD INDUSTRIAL (marcar una opcién)

{Z Eltrabajo NO contiene informacién que amerite confidencialidad y puede ser publicado de inmediato en repositorio
con acceso abierto.

[ Eltrabajo CONTIENE informacién con potenciales implicancias de propiedad industrial o intelectual y requiere un
periodo de confidencialidad (embargo) por (marcar una opcion):

[J6 meses [J12 meses [J2 anos O3 anos 5 anos [J10 afnos

Fundamentacién de la necesidad de confidencialidad (obligatorio si se solicita embargo):

4.- FIRMAS

Profesor(a) guia o director(a) de memoria o tesis:

Fecha: 04/08/2026 Firma: ﬁcfnmés Arrué Comeio (Aug 4, 2026 13:02:33 EDT)

Estudiante o Candidato(a):

Fecha: 04/08/2026 Firma: /g?

7 }

Este formulario debe ser insertado como pagina 2 de la memoiria o tesis, completado y firmado por estudiante y
profesor(a) antes de la entrega en portal PRISMA de Biblioteca USM.



Indice general

Resumen

Abstract

Agradecimientos

1. Objetivos

1.1.
1.2.

Objetivogeneral . . . . . . . . . . . ...

Objetivos especificos . . . . . . . . . .. e

2. Estado del arte

2.1.
2.2.
2.3.

Conceptos introductorios . . . . . . . . ... ..o
FEM en implantologia . . . . . ... ... ... ... .........
Estudiosrelevantes . . . . . ... .. .. ...
2.3.1. EstudiosIn-vitro . . . ... ... ... ... ... ... ....
232, EstudiosFEM. . . . ... ... ... ... ... ... .. ...

3. Marco Tedrico

3.1.
3.2
3.3.
34.
3.5.

3.6.

Justificacion y evolucion de la implantologia dental . . . . . . . . . ..
Implantes . . . . . . . . . ...
Pilares . . . . . . . .
Coronas . . . . . ...
CONeXIONEeS . . . . . v v v vt e
3.5.1. Conexi6n pilar - implante . . . . .. ... .. ... ......
3.5.2. Conexiéncorona-pilar. . . . . ... .. ... ...
Hueso . . . . . . . o

3.6.1. Composicion . . . . . . . . ...

10
10
16



3.6.2. Propiedades Mecdnicas . . . . . . ... ... ... ... ..., 41

363. LeydeWolff . .. ... ... ... ... ... ... ... 42
3.6.4. DensidadOsea . . ... ....... ... ... ... ... 44
3.6.5. Oseointegracion . . . . . . . . . . ... 45
3.7. TejidoGingival . . . . . . ... L 47
3.8. FuerzasOclusales . . . . . . ... ... ... ... .. .. .. ..., 48
3.9. Exito y fracaso de soluciones implantarias . . . . . . ... ....... 49
3.10. Comportamiento mecénico de soluciones implantosoportadas . . . . . . 51
3.10.1. Esfuerzos principales . . . . . . .. .. ... ... 52
3.10.2. Deformacion unitaria elastica (Strain) . . . . . . ... ... .. 53
3.103. Teorfasdefalla . . . . ... ... ... .. ... ... ..... 54
3.104. Fatigay vidautil . . . ... ... .. ... ... ... ... .. 55
3.10.5. Método de elementos finitos . . . . . .. ... ... ... ... 58
3.10.6. Justificacién software ANSYS . . . ... ... ... ... ... 60
Metodologia 62
4.1. Scannerintraoral . . . . . .. ... L 62
4.2. Modelado3D . . . . ... L 64
4.2.1. Tejidos biologicos . . . . . . . ... 64
4.2.2. Componentes soluciéon implantosoportada . . . . . . ... ... 66
43. Ensamble . . . . ... ... 70
4.4. Definicion de materiales . . . . . . . .. ... ... ... 73
4.5. Simulacién preliminar . . . . . ... ... 73
4.6. Definicion de contactos en Ansys Mechanical . . . . . ... ... ... 78
4.77. Malladodelageometria . . . . . . ... ... ... ... ... .. 85
4.8. Condicionesdeborde . . . . .. ... .. ... .. ... ... .. ... 93
4.9. Simulaciénestatica . . . . . . . ... Lo 96
49.1. PilareImplante . . . . . . ... ... ... ... .. ... .. 97
492, Corona . . .. .. .. e 102
4.93. Tejido gingival . . . . ... ... ... L 104
494, TejidodS€O . . . . . ... e 106
4.10. Analisisafatiga . . . . . . .. ... L 109

4.11. Declaracion sobre el uso ético de modelos de lenguaje de gran escala

(LEMS) . . e 118

11



5. Resultados

5.1.

5.2.

5.3.

5.4.

Analisis estético de la solucion implantaria posterior . . . . . .. . ..
5.1.1. Pilar SSC . . . . .o
5.1.2. Implante posterior . . . . .. .. ... ... ... .. ...,
5.1.3. Corona posterior . . . . . . .. . ... ...
5.1.4. Hueso cortical y trabecular posterior . . . . . . .. .. .. ...
5.1.5. Tejido gingival posterior . . . . . . . ... ... ... .....
Andlisis a fatiga de la solucién implantaria posterior . . . . . . . . . ..
5.2.1. Pilar SSC . . . . .
5.2.2. Implante Posterior . . . ... ... ... ... .........
Andlisis estético de la solucidén implantaria anterior . . . . . . .. ...
53.1. Pillar ASC . . . . ..
5.3.2. Implante anterior . . . . . . . . .. ... ... ...
5.33. Coronaanterior . . . . . . . . . . . ..ot
5.3.4. Hueso cortical y trabecular anterior . . . . . . ... ... ...
5.3.5. Tejido gingival anterior . . . . . . . . .. ... ... ... ...
Andlisis a fatiga de la solucion implantaria anterior . . . . . ... ...
54.1. Pilar ASC . . . . . . .
5.4.2. Implante Anterior . . . . . . . .. .. ..o

6. Andlisis de resultados

6.1.

6.2.

6.3.

6.4.

Comportamiento mecdnico de las soluciones implantarias . . . . . . . .
6.1.1. Transferenciadelacarga . . ... ... ... ... .......
6.1.2. Distribuciéon de esfuerzos . . . . . . . .. ...
Comportamiento biomecanico de los tejidos periimplantarios . . . . . .
6.2.1. Deformacionesenelhueso . . . . . .. ... ... ... ....
Resistencia estatica de los componentes protésicos. . . . . . . .. ...
6.3.1. Corona . .. ... ... .. ...
6.3.2. Pilar ASCySSC . . . . . . ...
6.3.3. Implante anterior y posterior . . . . . . . . . . . ... .. ...
6.3.4. Efectodelapretension . . . . .. ... ... ... .......
6.3.5. Efectodel tejido gingival . . . . . . ... ... .. ... .. ..
Vida util de las soluciones implantosoportadas . . . . . . .. ... ...
6.4.1. Solucién posterior . . . . . . . . .. ...

6.4.2. Solucién anterior . . . . . . . . . ...

119
119
119
122
126
130
136
139
139
142
145
145
149
153
157
163
166
166
170

174
174
174
175
180
180
185
185
186
189
190
191
193
193
195

IIT



7. Conclusiones y recomendaciones

7.1. Conclusiones generales . . . . ... ... ...
7.2. Cumplimiento de objetivos especificos . . . . .
7.2.1. Objetivo especificol . . ... ... ..
7.2.2. Objetivo especifico2 . . . . ... ...
7.2.3. Objetivo especifico3 . . . . ... ...
7.2.4. Objetivo especifico4 . . . .. ... ..

7.3. Implicancias clinicas . . . .. ... ... ...

7.4. Alcances del estudio y recomendaciones para trabajos futuros . . . . . .

7.4.1. Simplificaciones geométricas . . . . . .
7.4.2. Materiales. . . . .. ... .......

7.4.3. Condiciones de borde y contactos . . .

Bibliografia

8. Anexos

8.1. Codigo Python para cdlculos de fatiga . . . . .

8.2. Calculos simplificados para pilares ASC y SSC

v



Indice de figuras

2.1.

2.2.

2.3.

24.

2.5.

2.6.

2.7.

2.8.

2.9.

2.10.
2.11.

2.12.

Partes de una solucion implantaria y la diferencia entre el hueso cortical
ytrabecular [3]. . . . . .. ..
Pilarrecto SSC[5]. . . . . . . . . . .
Pilar con canal de tornillo angulado, ASC [5]. . . . ... ... .. ...
Montaje experimental del sistema implantario. La fuerza se ejerce sobre
la corona mediante el contacto con un indentador esférico de acero
inoxidable de 5 mm de didmetro [10]. . . . . . . .. ... ... . ...
Fractura incisal-cervical del especimen ASC nimero 5 en el cingulum
luego de 450 ciclos, con fractura catastréfica a los 1125 ciclos [10].
Especimenes del grupos ASC25 luego de la carga aplicada. Se observa
el modo de falla en la zona apical [11]. . . . . . .. ... ... .....
Esquema del espesor en la zona apical del componente ceramico del
pilarde dos piezas [11]. . . . . . . .. . ... ...
A la izquierda se muestran los pilares analizados en el estudio y a la
derecha su montaje en la solucién implantaria [12]. . . . ... ... ..
Las barras solidas representan los valores promedio de torque reverso
medidos a las 24 horas posteriores al apriete inicial (24hr-RTV1) y
después de la carga ciclica (RTV2) para los cuatro grupos evaluados
con un intervalo de confianza de 95 % (barras transparentes) [12].
Partes del montaje de cada configuracion analizada en el estudio. [13]. .
Ejemplo de ensamblaje completo del sistema con hexdgono externo de
titanio, incluyendo el segmento maxilar, el hueso cortical y la corona,
utilizado en todos los grupos [13]. . . . . . . .. ... ... ... ...
Comparacion de las tensiones equivalentes maximas de von Mises

(MPa) en pilares e implantes para todos los grupos [13]. . . . ... ..

16



2.13.

2.14.

2.15.

2.16.

2.17.

2.18.

2.19.

2.20.
2.21.

2.22.

3.1.
3.2.
3.3.

3.4.

3.5.

3.6.

3.7.

3.8.

3.9.

3.10.

3.11.

3.12.

Distribucion del esfuerzo de Von Mises (MPa) en los pilares de cada

grupo [13]. . . . . .. 19
Distribucion del esfuerzo de Von Mises (MPa) en los implantes de cada
grupo [13]. . . . . o 20
Condiciones de carga y de borde para todos los sistemas implantarios
analizados [14]. . . . . . . . . . .. 22
Esfuerzo de Von Mises en solucién implantaria de 3 piezas [14]. . . . . 22
Componentes de la soluciéon implantaria usada en el estudio [15]. . . . . 23
Distribucion de esfuerzos de Von Mises para la configuracion con co-

ronade PEEK [15]. . . . . . . . . . . . . . . .. 25

Distribucion de vida a fatiga obtenida mediante andlisis por elementos
finitos para los componentes del conjunto implante-pilar-corona [15]. . 25
a Modelo de mandibula, b Modelo de implante [1]. . . . . ... .. .. 27
Distribucion de esfuerzo de Von Mises bajo carga oblicua: a Hueso
cortical, b Hueso trabecular, ¢ Implante [1]. . . . . . . ... ... ... 28
Distribucion de esfuerzo de Von Mises en el hueso cortical tipo II bajo

carga vertical y oseointegracién de a 25 %, b 50 %, ¢ 75 %, d 100 %. . . 29

Microroscas en el cuello del implante [18].. . . . . . .. .. ... ... 34
a Implante cénico, b Implante semicénico [18]. . . . . . . . ... ... 34
Configuracion Platform Switching y esquematizacion de la perdida mar-

ginal de hueso vertical (VMBL) y horizontal (HMBL) [18]. . . . . . . . 34
A la izquierda de aprecia un implante a nivel gingival y a la derecha

uno anivel 6seo [23]. . . . . . . .. e 36
Modelo 3D de implante semiconico de la marca Straumann [25]. . . . . 37
Corona de inciso central mandibular izquierdo en modelo de colado [29]. 38
Vista en corte de la conexién TorcFit. Se destacan el cono interno (azul),

la zona plana superior (rojo) y el hombro (verde) [34]. . . .. ... .. 39

Vista superior del implante, donde se destaca en color amarillo el patron

hezagonal interno [34]. . . . . . . . . ... oo 39
Pilar con conexién inferior TorcFit [35]. . . . . . . ... . ... .... 40
Tornillo de conexién pilar-implante [37]. . . . . . .. ... ... .... 40
Modelo 3D y sistema de coordenadas utilizado para la definiciéon de

propiedades de la Tabla3.1[46]. . . . . . . . ... ... .. .. .... 43
Densidades de hueso descritas por Misch [16]. . . . . . .. .. .. ... 45

VI



3.13. Formacién de la conexién de hueso lamelar maduro con la superficie
de titanio al finalizar la semana 12 desde su instalacién [51]. . . . . . .

3.14. Circulo de Morh para el esfuerzo tridimensional [59]. . . . . . ... ..

3.15. Curva S-n para la aleacion Ti-6Al-4V [61]. . . .. ... .. ... ...

4.1. Proceso de obtencién de la geometria: a) Malla superficie de arcada
superior obtenida mediante scanner intraoral. b) Aislaciéon de zona de
interés. ¢) Corte transversal realizado en la zona de simulacién. . . . . .

4.2. Malla superficie de arcada superior para obtencion de corona posterior. .

4.3. Mallas obtenidas para la corona: a) Incisiva superior. b) Posterior superior. 64

4.4. Proceso de modelamiento del maxilar superior en zonas de simulacion:
a) Dibujo de contorno segtin malla trabajada en Meshmixer. b) Hueso
maxilar anterior modelado. ¢) Hueso maxilar posterior modelado.

4.5. Tejido gingival modelado 3D: a) Zona anterior. b) Zona posterior.

4.6. Coronas protésicas obtenidas: a) Incisivo superior. b) Posterior superior.

4.7. Dimensiones generales comerciales que se consideraron para modelado
BD[66]. . . . e

4.8. Implante modelado segin dimensiones comerciales generales [66]. . . .

4.9. Figura de referencia para modelado 3D de pilar SSC [67]. . . . . . . ..

4.10. Pilar SSC modelado en Autodesk Inventor. . . . . . . . ... ... ...

4.11. Figura de referencia para modelado 3D de pilar ASC[68] . . . . . . ..

4.12. Pilar ASC modelado en Autodesk Inventor. . . . . . ... .. .. ...

4.13. Ensamble 3D de solucién implantaria con Pilar ASC y corona incisiva:
a) Vista isométrica. b) Vista en corte transversal. . . . . ... ... ..

4.14. Ensamble 3D de solucion implantaria con Pilar SSC y corona molar: a)
Vista isométrica. b) Vista en corte transversal. . . . . . . . ... . ...

4.15. Ensamble y condiciones de borde de simulacion simplificada. . . . . . .

4.16. Distribucion de esfuerzos en el pilar: a) Esfuerzos en el cono de cone-
xién. b) Senalizacion de la singularidad en los I6bulos. . . . . . . . ..

4.17. Refinamiento realizado en la zona comprometiad: a) Singularidad ob-
servada. b) Malladoenlazona. . . . . . . . ... ... ... ......

4.18. Distribucion de esfuerzos en la zona interna de la conexién del implan-
te. Se aprecian ambas singularidades mencionadas: en la zona de los
16bulos y en la parte superiordel cono. . . . . . . ... ...

4.19. Contacto implante-hueso cortical. . . . . . . .. ... ... ... ...

65
66
66

68

VII



4.20.
4.21.
4.22.

4.23.
4.24.
4.25.
4.26.
4.27.
4.28.
4.29.
4.30.

4.31.
4.32.

4.33.

4.34.

4.35.

4.36.

4.37.

4.38.

4.39.

4.40.

Contacto implante-hueso trabecular. . . . . . ... ... ... .....
Contacto Implante-Tejido gingival. . . . . . . . . ... ... ... ...
Contacto Implante-Pilar: a) Zona cénica. b) Zona de transicion. ¢) Zona
cilindrica. . . . . . . . ...
Contacto Pilar-Tejido gingival. . . . . . . .. .. ... ... ... ...
Contacto Pilar-Corona. . . . . . . .. .. .. ... .. L.
Contacto Corona-Gingival. . . . . ... ... ... ... ........
Contacto Gingival-Cortical. . . . . . . ... ... ... ... ......
Coneccion tipo Beam para representacion de tornillo de sujecion.
Mallado del ensamble para: a) Zona posterior. b) Zona anterior. . . . . .
Mallado de geometrias montaje posterior: a) Hueso. b) Implante. c)
Pilar. d) Tejido gingival. e) Corona SSC. . . . . . . .. ... ... ...
Mallado de geometrias montaje anterior: a) Hueso. b) Implante. ¢) Pilar.
d) Tejido gingival. €) Corona ASC. . . . . . . . .. .. ... ... ...
Anillo de refinamiento alrededor del orificio del hueso. . . . . . . . ..
Element quality de algunas zonas de interés: a) Contacto Implante-
Hueso. b) Zona interna implante y alrededor. ¢) Conexion Pilar. . . . . .
Condiciones de borde Fixed support y Fuerza oclusal en: a) Solucion
posterior. b) Solucién anterior. . . . . ... ..o
Condiciones de borde de Fuerza oclusal, pretension y desplazamiento
remoto en: a) Solucién posterior. b) Solucién anterior. . . . . . . . . ..
Pretension aplicada tanto al tornillo de union de la solucion anterior

COMO POSEETIOL. . . . v v v v v e e e e e e e e e e e e e

Aplicacion fuerza oclusal en: a) Solucién posterior. b) Solucién anterior.

Simulacién con malla base. Vista general del pilar. . . . . . ... ...
Andlisis de la singularidad numérica en la simulacién con malla base.
a) Ubicacion de la singularidad numérica. b) Acercamiento de la region
critica, mostrando el alto gradiente de esfuerzos. . . . . . . . ... ...
Seleccion definida considerada para andlisis de esfuerzos: a) Vista ge-
neral. b) Acercamiento a singularidad central de la Named Selection. . .
Formato Tabla en Excel de esfuerzos exportada desde ANSYS. Los
valores de percentiles mostrados en esta figura deben tomarse s6lo como
referencia y no representan ni tienen relacién con valores de resultados

finales. . . . . .. e

82
82
83

95
95
97

VIII



4.41

4.42.

4.43.

4.44.

4.45.
4.46.
4.47.
4.48.

4.49.
4.50.

4.51.

4.52.

4.53.

4.54.

4.55.
4.56.

5.1.

5.2.

. Mapa de esfuerzos con malla base en el implante: a) Deteccion de

singularidad. b) Acercamiento a singularidad en zona de apoyo del

pilar. c) Named Selection considerada para andlisis. . . . . . ... ... 101
Mapa de esfuerzos con malla base en la corona: a) Deteccion de singu-
laridad. b) Acercamiento a singularidad. . . . . . ... ... ... ... 103
Mapa de deformacion elédstica equivalente con malla base en tejido

gingival posterior: a) Deteccion de singularidad. b) Acercamiento a
singularidad. . . . . . ... 104
Mapa de deformacion elastica equivalente con malla base en tejido
gingival anterior: a) Deteccion de singularidad. b) Acercamiento a sin-
gularidad. . . . . . . ... 105
Named Selection utilizada para refinamiento del tejido gingival posterior. 105
Named Selection utilizada para refinamiento del tejido gingival anterior. 106
Mapa de deformacién equivalente elastica del hueso. . . . . . ... .. 107
Singularidades detectadas en el hueso: a) Singularidad maxima. b) Sin-
gularidades detectadas en los bordes del perfil helicoidal del implante. . 107
Mapa de deformacion equivalente eldstica del hueso. . . . . . ... .. 108
Mapa de Esfuerzo principal minimo: a) Singularidad detectada. b) Acer-
camiento de singularidad y observacion del gradiente de esfuerzo. . . . 108

Mapa de Esfuerzo equivalente de Von Mises: a) Debido a pretension.

b) Debido a pretension y cargaoclusal. . . . . . ... ... ... .... 110
Mapa de Esfuerzo equivalente de Von Mises debido a pretension del
tornillo: a) Pilar SSC. b) Implante posterior. . . . . . . ... ... ... 111
Regiones analizadas del pilar en: a) Estado de pretension. b) Estado de
pretensiony cargaoclusal. . . . . .. ... L oo 112
Regiones analizadas del implante en: a) Estado de pretension. b) Estado
de pretensién y cargaoclusal. . . . . . .. ... ... 113
Curva S-N Aleacion de Titanio utilizada [74]. . . . . .. . . ... ... 114
Factor de acabado superficial como funcion de la rugosidad y resistencia

dltimaalatension [76]. . . . . . . . . . . .. 116

Distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises en el pilar SSC.
Vistaisométricadel pilar. . . . . . . .. ... ... ... ... 119
Distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises en el pilar SSC.

Corte tranversal del pilar. . . . . . .. ... ... o oL 120

IX



5.3.

54.

5.5.

5.6.

5.7.

5.8.

5.9.

5.10.

5.11.

5.12.

5.13.

5.14.

5.15.

5.16.

5.17.

5.18.

Grafico de andlisis de convergencia realizado en la region critica del pilar. 120
Mallado en zona donde se realiz6 el anélisis de convergencia del Pilar
SSC. Los tamafios de elementos utilizados fueron a) 0,08 mm. b) 0,06
mm. ¢) 0,04 mm.d)0,02mm. . ......... ... ... ...... 121
Ubicacion del esfuerzo maximo en el Pilar SSC de la solucion implan-
taria PoSterior. . . . . . . . . ... e e e 122
Disitribucién Esfuerzo equivalente de Von Mises en el implante poste-
rior. a) Vista isométrica del Implante. b) Corte transversal del Implante. 123
Grafico de andlisis de convergencia realizado en la region critica del
Implante. . . . . . . . . . . ... 124
Mallado en zona donde se realiz6 el andlisis de convergencia del Im-
plante posterior. Los tamafios de elementos utilizados fueron a) 0,06
mm. b) 0,04 mm. ¢)0,02mm.d)0,0l mm. . . .............. 125

Ubicacion del esfuerzo maximo en el Implante de la solucién implan-

taria POSterior. . . . . . . . . ... e e e 126
Distribucion Esfuerzo principal méximo en la corona molar. a) Vista
isométrica Corona posterior. b) Corte transversal Corona posterior. . . . 127
Grafico de andlisis de convergencia realizado en la region critica de la
Corona posterior. . . . . . . . ... e 128
Mallado en zona donde se realiz6 el andlisis de convergencia de la

Corona molar. Los tamaios de elementos utilizados fueron a) 0,08 mm.
b) 0,06 mm.c) 0,04 mm.d)0,02mm. . .. ... ... ... ...... 129

Ubicacion del esfuerzo maximo en la Corona de la solucién implantaria
POSLEIIOT. . . . . . o i e e e e e e 130
Disitribucién Deformacion Principal en el Hueso posterior. a) Def.
Principal Minima. b) Def. Principal Maxima. . . .. .. .. ... ... 131
Grafico de analisis de convergencia realizado en la region critica del

Hueso Posterior. a) Def. Principal Maxima. b) Def. Principal Minima. . 132
Mallado en zona donde se realizd el andlisis de convergencia de la
Corona molar. Los tamafos de elementos utilizados fueron a) 0,10 mm.
b) 0,08 mm. ¢) 0,06 mm.d) 0,04 mm. . .. ............... 133
Ubicacion de la Def. Principal Minima en el Hueso de la solucion
implantaria posterior. a) Zona inferior. b) Zona superior. . . . .. . . . 134
Ubicacion del Strain Principal Médximo en el Hueso de la solucion

implantaria posterior. a) Zona inferior. b) Zona superior. . . . . . . .. 135



5.19.

5.20.

5.21.

5.22.

5.23.

5.24.

5.25.

5.26.

5.27.
5.28.

5.29.

5.30.

5.31.

5.32.

5.33.

5.34.

5.35.

Distribucion de la Deformacion elastica equivalente en el tejido gingival

POSEEIIOL. . . . . . o i i e e e e 136
Griafico de andlisis de convergencia realizado en la regién critica del
Tejido gingival posterior. . . . . . . . . . .. ... 137
Mallado en zona donde se realiz6 el andlisis de convergencia en el

Tejido gingival posterior. Los tamafios de elementos utilizados fueron
a)0,12mm. b) 0,10 mm.c) 0,08 mm. . . ... ............. 138

Ubicacion de la deformacion elastica equivalente maxima en el Tejido
gingival de la solucién implantaria posterior. . . . . . . . . . ... ... 139
Distribucién esfuerzo equivalente de Von Mises en el Pilar SSC en
los dos estados considerados: a) SOlo pretension. b) Pretension y carga
oclusal. . . . ... 140
Ubicacion del nodo critico para evaluacion a fatiga. . . . . . ... ... 141
Distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises en el implante
posterior considerando unicamente la pretension del tornillo. . . . . . . 143
Distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises en el implante
posterior considerando la pretension del tornillo y la carga oclusal. . . . 143
El punto rojo indica la ubicacion del nodo critico para evaluacion a fatiga. 144
Distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises en el pilar ASC.
Vistaisométricadel pilar. . . . . . .. ... ... ... ... ... ... 146
Distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises en el pilar ASC.
Corte transversal del pilar. . . . . ... ... ... 0oL 146
Grifico de andlisis de convergencia realizado en la region critica del pilar. 147

Mallado en zona donde se realiz6 el analisis de convergencia del Pilar
ASC. Los tamaiios de elementos utilizados fueron a) 0,08 mm. b) 0,06
mm. ¢) 0,04 mm.d)0,02mm. . ... ... ... ... ... ... 148
Ubicacidn del esfuerzo maximo en el Pilar ASC de la solucion implan-
taria anterior. . . . . . .. ... e e e e 149
Disitribucion Esfuerzo equivalente de Von Mises en el implante anterior.
a) Vista isométrica del Implante. b) Corte transversal del Implante. . . . 150
Grafico de analisis de convergencia realizado en la region critica del
Implante. . . . . . . . .. . 151
Mallado en zona donde se realizé el anélisis de convergencia del Im-
plante posterior. Los tamafios de elementos utilizados fueron a) 0,08
mm. b) 0,06 mm. ¢) 0,04 mm.d)0,02mm. . . ... ........... 152

XI



5.36.

5.37.

5.38.

5.39.

5.40.

541.

5.42.

5.43.

5.44.

5.45.

5.46.

5.47.

5.48.

5.49.

5.50.

Ubicacion del esfuerzo maximo en el Implante de la solucién implan-
taria anterior. . . . . . . ... i e e e e e e e 153
Distribucion Esfuerzo principal méximo en la corona anterior. a) Vista
isométrica Corona anterior. b) Corte transversal Corona anterior. . . . . 154
Grafico de andlisis de convergencia realizado en la region critica de la
Corona anterior. . . . . . . . . .. ... e 155
Mallado en zona donde se realiz6 el andlisis de convergencia de la
Corona del incisivo. Los tamafios de elementos utilizados fueron a)
0,08 mm. b) 0,06 mm. c) 0,04 mm.d)0,02mm. . . ... ........ 156
Ubicacidn del esfuerzo maximo en la Corona de la solucion implantaria
ANEETIOT. . . . . . ot e e e e e e e e e e e e e e 157
Disitribucion Def. Principal en el Hueso anterior. a) Def. Principal
Minima. b) Def. Principal Maxima. . . ... ... ... ........ 158
Grafico de analisis de convergencia realizado en la region critica del
Hueso Anterior. a) Def. Principal Maxima. b) Def. Principal Minima. . 159
Mallado en zona donde se realizé el andlisis de convergencia de la
Corona molar. Los tamafos de elementos utilizados fueron a) 0,10 mm.
b) 0,08 mm. ¢) 0,06 mm.d) 0,04 mm. . .. ............... 160
Ubicacion del Deformacion Principal Minima en el Hueso de la solucion
implantaria anterior. a) Zona inferior. b) Zona superior. . . . . . . . .. 161
Ubicacion del Strain Principal Médximo en el Hueso de la solucion
implantaria anterior. a) Zona inferior. b) Zona superior. . . . . . . . . . 162
Distribucion de la Deformacion elastica equivalente en el tejido gingival
ANEETIOT. . . . . . ot e e e e e e e e e e e e 163

Grafico de analisis de convergencia realizado en la region critica del

Mallado en zona donde se realiz6 el andlisis de convergencia en el
Tejido gingival anterior. Los tamafios de elementos utilizados fueron a)
0,12mm. b) 0,10 mm.c)0,08 mm. . . . ... ... ... ........ 165
Ubicacion de la deformacion eléstica equivalente maxima en el Tejido
gingival de la solucién implantaria anterior. . . . . . . ... ... ... 166
Distribucion esfuerzo equivalente de Von Mises en el montaje anterior:

a) Solo pretension. b) Pretension y cargaoclusal. . . . . . . ... ... 167

XII



5.51.

5.52.
5.53.

5.54.

6.1.
6.2.
6.3.

6.4.
6.5.

Distribucién esfuerzo equivalente de Von Mises en el Pilar ASC en
los dos estados considerados: a) SOlo pretension. b) Pretension y carga
oclusal. . . . . . L 168
En rojo se observa la ubicacion del nodo critico para evaluacion a fatiga. 169
Distribucién esfuerzo equivalente de Von Mises en el Implante ASC en

los dos estados considerados: a) S6lo pretension. b) Pretension y carga

oclusal. . . . . . L 171
Ubicacion del nodo critico para evaluacion a fatiga. . . . . . ... ... 172
Distribucion de esfuerzos en el cono de unién pilar-implante. . . . . . . 174
Distribucién del esfuerzo en la superficie externa del implante. . . . . . 179

DCL considerados para evaluaciéon mediante Mecdnica de Materiales
en zona a) Anterior y b) Posterior. . . . . .. ... ... L. 187
Distribucién del esfuerzo en el pilar en el estado de pretensién. . . . . . 191
Distribucion esfuerzo equivalente de Von Mises en la solucion implan-

taria posterior: a) Vista general. b) Detalle en el pilar SSC. . . . . . .. 192

XIII



[ndice de tablas

2.1.
2.2.
2.3.
2.4.

3.1.

3.2

4.1.

4.2.

4.3.

4.4.

45.

4.6.

4.7.

4.8.

Propiedades mecanicas de los materiales adoptadas en el estudio. . . . .
Propiedades mecanicas de los materiales adoptadas en el estudio [14]. .
Propiedades mecdnicas de los materiales utilizados en este estudio. . . .

Propiedades mecanicas de los huesos mandibulares. . . . . . . .. ...

Propiedades materiales utilizadas en el modelo transversalmente isotropi-
co(Figura3.11)[46]. . . . . . . . .. .. .
Umbrales de deformacidn del tejido 6seo segun la teoria del Mechanos-

tatde Frost [48]. . . . . . . . . .

Propiedades mecdnicas de los materiales utilizados en las simulaciones.
Las propiedades mecdanicas aqui descritas, fueron previamente men-
cioandas y citadas en la secciéon Marco Tedrico. . . . . . .. ... ...
Configuracion de contactos utilizada en el modelo de elementos finitos.
Controles de mallado aplicados a los distintos componentes e interfaces
delmodelo. . . . . . . . ...
Resumen de las principales métricas de calidad de la malla del ensam-
blaje posterior. . . . . . . ... e
Resumen de las principales métricas de calidad de la malla del ensam-
blaje anterior. . . . . . . . ... e
Nuimero de elementos y nodos de cada componente del ensamblaje
POSLEIIOr. . . . . . . o e e e e
Numero de elementos y nodos de cada componente del ensamblaje
Anterior. . . . . . . ... e e e e
Factores de Marin utilizados para la determinacion del limite de fatiga
corregido del Ti-6A1-4V. . . . . . .. ... oo

42

74
85

91

X1V



5.1

5.2

5.3.

5.4.

5.5.

5.6.

5.7.

5.8.

Pardmetros de esfuerzo obtenidos en el nodo critico para la evaluacion
de la vida a fatigadel pilar SSC. . . . . ... ... ... .. ... ...
Factores de seguridad obtenidos para el pilar SSC segtin los distintos
criterios de evaluacién. . . . . . .. ...
Parametros de esfuerzo obtenidos en el nodo critico para la evaluacion
de la vida a fatiga del implante posterior. . . . . . . . ... .. .. ...
Factores de seguridad obtenidos para el Implante Posterior segin los
distintos criterios de evaluacién. . . . . . .. ... ...
Parametros de esfuerzo obtenidos en el nodo critico para la evaluacion
de la vida a fatigadel pilar ASC. . . . . .. ... ... ... ......
Factores de seguridad obtenidos para el pilar ASC segtn los distintos
criterios de evaluacion. . . . . .. ... Lo
Parametros de esfuerzo obtenidos en el nodo critico para la evaluacion
de la vida a fatiga del implante anterior. . . . . . ... ... ... ...
Factores de seguridad obtenidos para el implante anterior segin los

distintos criterios de evaluacién. . . . . . . . . . ... ... .

142

169

170

XV



Resumen

Las soluciones implantosoportadas constituyen una alternativa ampliamente
utilizada para la rehabilitacion de piezas dentarias perdidas, permitiendo restablecer la
funcién masticatoria, la estética y contribuir a la preservacion del tejido 6seo. En este
contexto, el presente trabajo tuvo como objetivo evaluar biomecanicamente, mediante
simulacién por elementos finitos, el comportamiento y la vida dtil de una solucién
protésica con un pilar con canal de tornillo angulado (ASC) para la zona anterior y un
pilar con canal de tornillo recto (SSC) para la zona posterior, considerando una union

corona-pilar de tipo cemento-atornillada.

Para ello, se desarrollaron modelos tridimensionales de ambas soluciones en
ANSYS utilizando geometrias obtenidas mediante un Scanner Intraoral y catdlogos
comerciales. Se realizaron simulaciones estaticas y andlisis de fatiga bajo condiciones
representativas de masticacion normal, aplicando cargas de 140 N y 200 N, inclinadas
30° respecto al eje del implante para las soluciones anterior y posterior, respectivamente.
Se evalué la distribucidn de esfuerzos, las deformaciones de los tejidos periimplanta-

rios, los factores de seguridad estaticos y la vida ttil de ambas soluciones.

Los resultados muestran que ambas soluciones presentan un comportamiento
biomecédnico adecuado, con factores de seguridad superiores a la unidad y vida util
infinita bajo las condiciones de carga consideradas. El pilar fue identificado como el
componente més critico del sistema, mientras que las soluciones ASC y SSC presen-
taron patrones similares de transferencia de carga, diferencidndose principalmente en
la magnitud de los esfuerzos. Asimismo, la incorporacion del tejido gingival y de la
pretension del tornillo evidencié una influencia importante sobre la respuesta mecanica
del sistema, destacando la necesidad de considerar estas condiciones para obtener simu-
laciones con mayor realismo clinico. Finalmente, se identificd que las zonas dseas con
mayor susceptibilidad al desarrollo de microdafio corresponden a la cresta dsea cortical,

las roscas externas del implante y la region apical.

Palabras clave: Implante dental, elementos finitos, biomecdnica, andlisis de
fatiga, pilar con canal de tornillo angulado, pilar con canal de tornillo recto, tejidos

periimplantarios, vida util.



Abstract

Implant-supported restorations are widely used for the rehabilitation of missing
teeth, restoring masticatory function, aesthetics, and contributing to the preservation of
the surrounding bone tissue. In this context, the objective of this study was to biomecha-
nically evaluate, through finite element analysis, the mechanical behavior and service
life of a prosthetic solution consisting of an Angulated Screw Channel (ASC) abutment
for the anterior region and a Straight Screw Channel (SSC) abutment for the posterior

region, considering a cement-screw-retained crown-abutment connection.

To achieve this objective, three-dimensional models of both implant-supported
solutions were developed in ANSYS using geometries obtained from an intraoral scan-
ner and commercial catalogs. Static simulations and fatigue analyses were performed
under representative conditions of normal mastication by applying loads of 140 N and
200 N, both inclined 30° with respect to the implant axis, for the anterior and posterior
solutions, respectively. The analyses included the evaluation of stress distribution within
the prosthetic components, peri-implant tissue deformation, static safety factors, and the

service life of both solutions.

The results demonstrate that both ASC and SSC configurations exhibit adequate
biomechanical performance under the loading conditions considered, achieving static
safety factors greater than one and infinite fatigue life under normal masticatory loa-
ding. The abutment was identified as the most mechanically critical component of the
system, while both solutions exhibited similar load transfer patterns, differing mainly in
the magnitude of the stresses. Furthermore, the inclusion of gingival tissue and screw
preload significantly influenced the mechanical response of the system, highlighting
the importance of incorporating these conditions to achieve simulations with greater
clinical realism. Finally, the regions with the highest susceptibility to microdamage we-

re identified as the cortical bone crest, the external implant threads, and the apical region.

Keywords: Dental implant, finite element analysis, biomechanics, fatigue analy-
sis, angulated screw channel abutment, straight screw channel abutment, peri-implant

tissues, service life.
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1. Objetivos

En esta seccion se presentan el objetivo general y los objetivos especificos para

el desarrollo de la presente investigacion.

1.1. Objetivo general

Evaluar biomecdnicamente mediante simulacién por elementos finitos el com-
portamiento y la vida ttil de una solucion protésica compuesta por un pilar con canal de
tornillo angulado (ASC) en la zona anterior y un pilar con canal de tornillo recto (SSC)

en la zona posterior, considerando una unién corona-pilar de tipo cemento-atornillada.

1.2. Objetivos especificos

= Modelar en tres dimensiones los componentes de las soluciones protésicas, asi

como los tejidos bioldgicos periimplantarios con fidelidad anatémica.

= Simular el comportamiento del sistema protesis-hueso bajo cargas oclusales estéti-
cas y ciclicas, incorporando modelos constitutivos adecuados para el hueso y los

tejidos blandos.

= Analizar la distribucién de esfuerzos y desplazamientos generados tanto en las

soluciones protésicas como en los tejidos biologicos periimplantarios.

= Estimar la vida util de las soluciones implantarias compuestas por pilares ASC y

SSC bajo condiciones de carga estética y ciclica.



2. Hstado del arte

2.1. Conceptos introductorios

Los implantes se han utilizado ampliamente en la reparacion de defectos y
pérdidas de piezas dentales debido a los sélidos resultados clinicos y se han convertido
en un importante medio de restaurar la funcién masticatoria, estabilizar la oclusion y

mejoramiento de la estética y pronunciacion [1].

En este contexto, es necesario comprender como se componen los sistemas im-
plantarios, su interaccion con el hueso y los factores que influyen en su desempeio
biomecénico a lo largo del tiempo. Para abordar esto, a continuacién se mencionan

algunos conceptos clave para la comprension del presente capitulo.

Segtn se observa en la Figura 2.1, las soluciones implantarias estin compuestas
por 4 piezas principales: implante, pilar, tornillo y corona (implant, abutment, screw
y crown en inglés respectivamente), siendo el implante la pieza que va insertada en el
hueso, el tornillo el encargado de unir el pilar con el implante, el pilar la pieza que une

la corona con el implante y la corona una réplica de la pieza perdida por el paciente.

Las uniones entre el pilar y la corona en implantologia se dividen principalmente
en sistemas atornillados y cementados, cada uno con ventajas y desventajas clinicas. Las
restauraciones atornilladas destacan por su retrievabilidad, lo que facilita el manteni-
miento y las reparaciones; sin embargo, pueden comprometer la estética por el orificio
de acceso al tornillo. Por su parte, las restauraciones cementadas ofrecen una mejor
estética y permiten compensar inclinaciones desfavorables del implante gracias a la
capa de cemento, aunque presentan el riesgo de que el exceso de cemento subgingival

favorezca la aparicidon de periimplantitis si no se elimina de forma adecuada [2].
En cuanto a la geometria del pilar, se mencionan a continuacién brevemente los
dos tipos que serdn estudiados en este texto: pilar recto y pilar con canal de tornillo

angulado (Figura 2.2 y 2.3 respectivamente).

El pilar recto (straight screw access channel, SSC) se utiliza cuando no hay
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Figura 2.1: Partes de una solucién implantaria y la diferencia entre el hueso cortical y
trabecular [3].

problema para atornillar en el mismo eje del implante, mientras que el pilar con canal
de tornillo angulado (angled screw channel, ASC) posibilita atornillar el pilar desde una
orientacion distinta al eje central del implante, lo que ofrece una solucién efectiva en

casos donde el acceso recto no es viable por motivos estéticos o anatomicos [4].

Figura 2.2: Pilar recto SSC [5].

Otro concepto relevante es la oseointegracion, el cual es el proceso biolégico
mediante el cual se forma una conexion estructural y funcional directa entre el hueso
vivo y la superficie de un implante [6]. Cabe destacar que, mientras mayor sea el nivel de
contacto entre el hueso y el implante (mayor oseointegracién), mayor es la estabilidad

a largo plazo de la solucién protésica [7].



Figura 2.3: Pilar con canal de tornillo angulado, ASC [5].

2.2. FEM en implantologia

Dado que los implantes dentales se han consolidado como una solucién ruti-
naria para la rehabilitacion oral y la reposicion de dientes perdidos, con tasas de éxito
superiores al 95 % cuando se planifican y ejecutan adecuadamente, resulta fundamental

garantizar su desempefio biomecdnico durante toda la vida funcional del tratamiento [8].

En las dltimas décadas, la implantologia dental ha evolucionado significativa-
mente, incorporando herramientas computacionales avanzadas para mejorar la predic-
cion del comportamiento biomecanico de los implantes y su interaccién con el hueso
circundante. Esta evolucion responde a la necesidad de disefiar tratamientos més segu-
ros y eficientes, considerando las complejidades del entorno oral y los distintos factores
que pueden influir en el éxito clinico a largo plazo. En este contexto, el uso de métodos
de simulacion numérica, en particular el Método de los Elementos Finitos (FEM), ha
cobrado gran relevancia como una alternativa no invasiva que permite estudiar de ma-
nera detallada la distribucion de tensiones y deformaciones en los componentes de los

sistemas implanto-soportados.

Con el propésito de prevenir fallos en los implantes y complicaciones en los
pacientes, es fundamental evaluar de forma anticipada diversos factores mecanicos y
técnicos. Como resultado, se ha producido un aumento significativo en los estudios
biomecénicos orientados a abordar estas problematicas y reducir las tasas de fracaso

implantolégico.



En el 4&mbito de la bioingenieria, la aplicacion de simulaciones computacionales
se ha consolidado en los dltimos afios como una herramienta fundamental para selec-
cionar la opcién clinica méds adecuada, siempre que se sustente en una investigacion
rigurosa y representativa de las condiciones fisioldgicas reales. En este contexto, el
entorno oral ha sido objeto de numerosos estudios biomecanicos in vitro —particular-
mente en areas como odontologia restauradora, endodoncia, ortodoncia, prostodoncia,
periodoncia e implantologia— debido a la complejidad estructural de la cavidad bucal

y las limitaciones de acceso que dificultan su analisis directo in vivo [9].

Una forma no invasiva de predecir la mecédnica de contacto in vivo es la mode-
lacion computarizada. Para investigar la distribucion de tensiones alrededor del hueso
periimplantario, actualmente se han explorado varios métodos. Entre ellos se incluyen
el modelo fotoeléstico, el andlisis con galgas extensiométricas y el anélisis de elementos
finitos tridimensional (3D FEA) [9]. En ese sentido, segtin se indica en [8], el desarrollo
de tecnologias digitales ha contribuido significativamente al aumento de la predictibi-
lidad y éxito clinico en implantologia, dentro de las cuales el modelado por elementos

finitos destaca como una de las mds utilizadas para el andlisis biomecénico de implantes.

El modelado 3D mediante elementos finitos permite evaluar en detalle la dis-
tribucidn de tensiones en el hueso circundante, la interacciéon mecanica en la interfaz
implante-hueso, asi como los posibles modos de falla por fatiga a lo largo del tiempo
funcional del implante [8]. Otros resultados de mayor interés son las tensiones de Von
Mises en los distintos componentes del sistema implantar como el implante, el tornillo
y el pilar, la identificacion de zonas criticas propensas a falla mecénica, las deformacio-
nes totales tanto en el implante como en el hueso circundante, entre otros parametros

relevantes.

Resultados comparativos de estudios con FEA 3D mostraron que estos resul-
tados, al compararse con mediciones in vivo usando galgas extensiométricas, fueron

concordantes con los resultados clinicos [9].

Antes de interpretar los resultados obtenidos mediante andlisis por elementos
finitos, es fundamental comprender tanto las fortalezas como las limitaciones que pre-

senta esta herramienta. Si bien el FEM se ha consolidado como un método ampliamente



utilizado en biomecdnica dental por su capacidad para simular con alta precision las
condiciones clinicas, su correcta aplicacion depende de multiples factores que pueden
influir en la validez de los resultados. A continuacién, se presentan las principales venta-
jas, desventajas y restricciones del uso del FEM en implantologia dental, considerando
los aspectos técnicos, computacionales y fisioldgicos involucrados en la modelacion
segun [9].

Ventajas:

= Permite la visualizacion de estructuras superpuestas.

= Se pueden evaluar las especificaciones y propiedades de los materiales de las

estructuras anatomicas craneofaciales.
= Es posible localizar la magnitud y direccion de una fuerza aplicada.
= Proporciona puntos de tension que pueden ser medidos teéricamente.
= Las propiedades fisicas de los materiales analizados no se ven alteradas.
= Es una técnica no invasiva.
= Se pueden realizar tanto andlisis estaticos como dindmicos.
= Requiere una menor cantidad de tiempo.
= El estudio puede repetirse tantas veces como sea necesario.
= No es necesario sacrificar animales para evaluar tensiones y deformaciones.
Desventajas:

= Informacién incorrecta, estadisticas erréneas o una interpretacion inadecuada

pueden conducir a resultados completamente engafosos.
= Se requiere conocimiento en mecanica de sélidos y uso de software.

= Es necesario tener un conocimiento profundo sobre el comportamiento mecanico

de los materiales involucrados.

= Ciertas suposiciones deben ser aceptadas previamente, por lo que los resultados
estardn en parte determinados por las decisiones tomadas por quienes realizan el

estudio.



2.3. Estudios relevantes

Diversos estudios recientes han contribuido al entendimiento del comportamien-
to biomecdnico de las restauraciones implanto-soportadas, tanto mediante simulaciones
computacionales como a través de ensayos experimentales. Estas investigaciones han
abordado variables como el tipo de union pilar-corona, la angulacién del canal de
tornillo, el diseno del pilar y las condiciones de carga, con el objetivo de mejorar
la estabilidad, durabilidad y predictibilidad clinica de las soluciones implantarias. A
continuacion, se presentan algunos de los estudios recientes y mds relevantes en esta

linea.

2.3.1. Estudios In-vitro

Fracture Strength of Implant Screw-Retained All-Ceramic Crowns with the Use
of the Angulated Screw Channel: A Pilot Study.

En [10] se presenta una evaluacion experimental de la resistencia a la fractura
de coronas de zirconia monolitica retenidas por tornillo, comparando configuraciones

con canal recto (SSC) y con canal de acceso angulado (ASC).

El estudio mencionado, realiza un anélisis comparativo de resistencia a la frac-
tura en coronas monoliticas de zirconia retenidas por tornillo, disefiadas con canal recto
(0°) o con canal angulado (ASC, 25°). Se fabricaron diez coronas mediante tecnologia
CAD/CAM, todas con inserto de titanio, y se montaron sobre implantes NobelActive
de 4,3 mm de didmetro y 10 mm de largo, embutidos en resina hasta el nivel del cuello
para simular la instalacién a nivel dseo. Las muestras fueron sometidas a carga ciclica
utilizando una méquina servohidraulica MTS 810, bajo una sefial sinusoidal con valores
minimos de 10 N y méximos de 200 N, a una frecuencia de 15 Hz y con un total de hasta
334.800 ciclos (aproximadamente un afio clinico de servicio). El montaje experimental
se observa en la Figura 2.4.

Los resultados revelaron una diferencia marcada en el comportamiento mecani-
co entre ambos grupos. En el grupo ASC, las cinco coronas (100 %) fallaron, y cuatro
de ellas (80 %) presentaron fracturas catastroficas que imposibilitarian su permanencia

en la boca. Por otro lado, en el grupo de canal recto, cuatro coronas fallaron (80 %),
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Figura 2.4: Montaje experimental del sistema implantario. La fuerza se ejerce sobre la
corona mediante el contacto con un indentador esférico de acero inoxidable de 5 mm
de diametro [10].

pero solo dos (40 %) sufrieron fractura catastréfica. Las fracturas se produjeron ma-
yoritariamente en la zona del cingulum y se extendieron en sentido incisal-cervical,
comprometiendo la union entre la zirconia y el inserto metalico (ver Figura 2.5). En
cuanto al ndmero de ciclos soportados antes de la fractura, las coronas ASC mostraron
una media de 16.650 ciclos hasta la primera fractura incisal-cervical y 83.385 ciclos
hasta la fractura catastrofica. Las coronas de canal recto, en cambio, resistieron en
promedio 135.270 ciclos antes de la fractura incisal-cervical y 212.940 ciclos antes de
la fractura catastréfica. Aunque las diferencias no alcanzaron significancia estadistica
(p > 0,05), la tendencia fue clara a favor del canal recto.

Entre los factores que afectan la mayor fragilidad estructural en pilares ASC se
encuentra la geometria interna disefiada para alojar el inserto triangular del tornillo,
la cual genera zonas de concentracion de tensiones en los vértices, donde el espesor
de zirconia se reduce a solo 0.432 mm, lo que representa un punto critico para la ini-
ciacion de fracturas. Ademads, se observé que el torque efectivo aplicado en un canal
inclinado a 25° disminuye en aproximadamente un 10 % respecto a un canal alineado, lo

que reduce la fuerza de precarga y compromete la estabilidad de la solucién implantaria.
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Figura 2.5: Fractura incisal-cervical del especimen ASC niimero 5 en el cingulum luego
de 450 ciclos, con fractura catastrofica a los 1125 ciclos [10].

En consecuencia, aunque el canal ASC ofrece mayores beneficios estéticos y
funcionales en casos clinicamente complejos, los autores recomiendan precaucion en su
uso con coronas completamente ceramicas. Proponen realizar estudios adicionales que
utilicen cargas funcionales més representativas (como 100 a 150 N), mayores tamafios
muestrales y condiciones que simulen adecuadamente el entorno intraoral (por ejemplo,
pruebas en ambiente himedo). Asimismo, se subraya la necesidad de establecer un

estandar internacional para los ensayos de fatiga en restauraciones implantosoportadas.

Influence of Screw Channel Angulation on the Fracture Resistance of Zirconia
Abutments: An In Vitro Study.

El estudio de citado en [11] se enfoca en evaluar cémo la angulacion del canal
afecta la resistencia a la fractura de pilares de zirconia disenados como unidad pilar-

corona monolitica.

Los autores compararon dos grupos: uno con canal angulado a 25° (ASC25) y
otro con canal recto (0°, ASCO). Ambos fueron sometidos a carga estatica hasta fractura

utilizando una maquina Instron a 0,5 mm/min, sin aplicacién de envejecimiento artifi-
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cial ni carga ciclica ( montaje similar al mostrado en la Figura 2.4). Los pilares fueron
atornillados a réplicas de implantes con un torque de 35 Ncm, y la fuerza se aplico en
la cara lingual de la corona, 2 mm bajo el borde incisal. El grupo ASC25 present6 una
carga media de fractura de 215,49 + 47,10 N, mientras que el grupo ASCO alcanzé
534,04 £ 133,77 N, lo que representa una diferencia de aproximadamente 2,47 veces
a favor del canal recto. Las cargas méaximas registradas fueron 420,50 N (ASC25) y
762,69 N (ASCO0), también con diferencia significativa (p < 0,0001).

Tal como se muestra en la Figura 2.6, todas las muestras fallaron por fractura en
el segmento mas apical de la pieza de zirconia, coincidiendo con la interfaz ceramica-
metélica del pilar de dos piezas. Esta region, que presenta un espesor que puede variar

entre 0,40 y 0,60 mm, fue identificada como punto critico (Figura 2.7).

Figura 2.6: Especimenes del grupos ASC25 luego de la carga aplicada. Se observa el
modo de falla en la zona apical [11].

A pesar de que los valores de fractura superan las fuerzas fisioldgicas de mordida
estimadas para incisivos (150 N en adultos jovenes), el estudio evidencia una reduccién
significativa en la resistencia mecdnica al utilizar canales angulados. Esto se vuelve
especialmente relevante en pacientes con parafunciones como bruxismo o en restaura-

ciones sometidas a cargas excéntricas.

En conclusion, el estudio aporta evidencia robusta de que la modificacion del
canal del tornillo a una angulacion de 25° compromete significativamente la resistencia
a la fractura de pilares de zirconia personalizados. Aunque estos valores atn superan las
exigencias fisiologicas en situaciones normales, el margen de seguridad se reduce con-

siderablemente, por lo que se recomienda precaucion en su uso clinico, especialmente
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Figura 2.7: Esquema del espesor en la zona apical del componente cerdmico del pilar
de dos piezas [11].

en restauraciones anteriores con alta demanda funcional.

Effect of cyclic loading on reverse torque values of angled screw channel systems.

El estudio citado en [12] se enfoca en evaluar la estabilidad mecanica de dife-
rentes sistemas con canal de tornillo angulado a 25° y 0°, mediante el andlisis de torque

aplicado, torque reverso y ocurrencia de fallas tras la aplicacién de carga ciclica.

El ensayo in vitro incluy6 un total de 28 implantes con conexion conica (Nobel
Replace Conical Connection de 4.3 x 10 mm), distribuidos en cuatro grupos experimen-

tales (n = 7 cada uno) Figura 2.8:
= DY (Dynamic Tibase, 25°)
= DE (AngleBase de Dess, 25°)
= ASC (Nobel Biocare, 25°)

= UB (Universal Base, canal recto a 0°, grupo control)

Cada sistema recibi6 un torque segun especificacion del fabricante: 25 Ncm en
DY y 35 Ncm en ASC, DE y UB.

14



Los valores de torque fueron registrados en el siguiente orden:
= torque inicial (ITV)
= Juego de 24 horas (24hr-RTV)

= tras someter los especimenes a un protocolo de 5 millones de ciclos de carga a

200 N y 2 Hz, lo que equivale a 5 afios de funcion masticatoria.

Este procedimiento se disefié de acuerdo con la norma ISO 14801:2007.

11/}
LT AN

Figura 2.8: A la izquierda se muestran los pilares analizados en el estudio y a la derecha
su montaje en la solucién implantaria [12].

Una de las variables clave analizadas fue la eficiencia de precarga, definida como
la relacion entre el torque reverso luego de la carga ciclica (RTV2) y torque aplicado
despues de las primeras 24 horas (ITV2). El grupo ASC alcanz6 la mayor eficiencia
(54,2 %), seguido por UB (48,5 %), DE (46,8 %) y DY (43,8 %). Pese a su alta eficiencia,
el grupo ASC presento 3 fracturas catastroficas de sus 7 especimenes, mientras que UB
no presentd ninguna. Por su parte, DY y DE presentaron solo una fractura cada uno, y

se mantuvieron estables en el resto de los ensayos.

La Figura 2.9 del estudio muestra los valores promedio de torque reverso medi-
dos a las 24 horas posteriores al apriete (24hr-RTV1) y tras la carga ciclica (RTV2) para
cada grupo. Se observé una disminucion significativa del torque reverso en todos los
sistemas después de los 5 millones de ciclos de carga (p < 0,001), lo cual se atribuye
al efecto combinado de friccidn, asentamiento de componentes y microajustes en la

interfaz tornillo—pilar.

El grupo DY presento los valores més bajos de torque reverso en ambos mo-
mentos, probablemente debido a su menor torque inicial de 25 Ncm. Por otra parte, los
grupos ASC y DE, a pesar de haber mostrado desviaciones iniciales en el torque apli-

cado, mantuvieron valores de torque reverso comparables al grupo control UB (canal
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recto), lo que indica que un disefo angulado puede conservar una eficiencia de retencion

adecuada bajo condiciones de uso prolongado.

30

Torque (Ncm)
=]
1
L1
1
L]

0
Sequence: 24hr ACL 24hr ACL  24hr ACL  24hr ACL
Group: ASC DE DY UB

Figura 2.9: Las barras solidas representan los valores promedio de torque reverso
medidos a las 24 horas posteriores al apriete inicial (24hr-RTV1) y después de la carga
ciclica (RTV2) para los cuatro grupos evaluados con un intervalo de confianza de 95 %
(barras transparentes) [12].

2.3.2. Estudios FEM

Effect of platform connection and abutment material on stress distribution in
single anterior implant-supported restorations: A nonlinear 3-dimensional finite
element analysis.

En el estudio citado en [13], se analiza como distintos tipos de conexion
plataforma-pilar y materiales del pilar afectan la distribuciéon de esfuerzos tanto en
la solucién protésica como en el hueso. Mediante un andlisis por elementos finitos tridi-
mensional no lineal (3D-FEM), se evaliian nueve configuraciones distintas, resultantes
de la combinacion de tres tipos de conexion (hexdgono externo, EH; hexdgono interno,
IH; cono Morse, MT) con tres tipos de pilares (titanio, Ti; zirconia, Zr; configuracion
hibrida con base de titanio y parte superior de zirconia, H). Dichas conexiones se
presentan en la Figura (2.10). El objetivo era determinar cudl de estas combinaciones
proporcionaba una mejor distribucion de tensiones bajo las condiciones de funciona-

miento simuladas.
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Figura 2.10: Partes del montaje de cada configuracion analizada en el estudio. [13].

EH

Todos los modelos consideraron un implante de 4 mm de didmetro por 13 mm
de longitud, insertado en una seccién de maxilar de 20 mm de longitud, compuesta por
una capa de 1.5 mm de hueso cortical recubriendo hueso trabecular (Figura 2.11). La
restauracion utilizada consiste en un incisivo central superior con corona de disilicato
de litio cementada sobre el pilar. Para simular condiciones clinicas, se aplicé una carga
estitica de 49 N a 45° sobre la cara palatina de la corona, distribuida en 6 puntos de

contacto, representando un movimiento excéntrico de guia incisal.

El andlisis se ejecutd utilizando el software ANSYS Workbench y se definié
contacto con friccion entre el implante y el hueso (coeficiente de friccion 0.3), mientras

que las demads interfaces se consideraron unidas rigidamente (“bonded”). Los materia-
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V)

Figura 2.11: Ejemplo de ensamblaje completo del sistema con hexdgono externo de
titanio, incluyendo el segmento maxilar, el hueso cortical y la corona, utilizado en todos

los grupos [13].

les fueron asumidos lineales, homogéneos e isotropicos y las propiedades mecanicas

utilizadas se presentan en la Tabla 2.1.

Tabla 2.1: Propiedades mecénicas de los materiales adoptadas en el estudio.

Material Moédulo de Young (GPa) Moédulo de Poisson
Cemento de resina 18.3 0.30
Hueso cortical 13.6 0.26
Hueso trabecular 1.36 0.31
Titanio 110 0.25
Zirconia 205 0.22
Disilicato de litio 96 0.23

En cuanto a los resultados, los mayores esfuerzos de Von Mises en el pilar se
observaron en el grupo MTZr (cono Morse con pilar de zirconia), con un valor de 315.6
MPa, mientras que el grupo EHH (hexdgono externo con pilar hibrido) present6 los es-
fuerzos mas bajos, con 91.7 MPa (Figura 2.12 y 2.13 ). Los esfuerzos principales en el
pilar de zirconia también fueron considerablemente altos en el grupo MTZr, alcanzando
un oax de 332.3 MPa y un o1, de 380.4 MPa, lo que indica que esta configuracion
podria llevar al limite la resistencia del material cerdmico. En contraste, el pilar hibrido
MTH permitié reducir esas tensiones a omax = 194.6 MPa y o = —235.8 MPa,

evidenciando el efecto protector de la base metélica en configuraciones que incluyen

zirconia.
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Figura 2.12: Comparacién de las tensiones equivalentes maximas de von Mises (MPa)
en pilares e implantes para todos los grupos [13].
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Figura 2.13: Distribucidn del esfuerzo de Von Mises (MPa) en los pilares de cada grupo
[13].

Respecto a las tensiones inducidas en el implante, se observaron valores simila-
res entre todas las conexiones, aunque con diferencias en la localizacion de los maximos
esfuerzos: en las plataformas con hexdgono externo (EH), las tensiones se concentraron
en la primera espira del implante, mientras que en el hexdgono interno (IH) y en el
cono Morse (MT), estas se desplazaron apicalmente hacia la zona interna del implante
(Figura 2.14). El valor méximo de esfuerzo en el implante fue de 266 MPa (en conexioén

IH), mientras que el mas bajo fue de 204.6 MPa, correspondiente al grupo EHH.

Finalmente, el estudio concluye que la conexién de plataforma tiene una in-
fluencia mas significativa que el material del pilar en la distribucidn de tensiones. Sin

embargo, el uso de zirconia pura en configuraciones como MTZr puede generar niveles
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Figura 2.14: Distribucion del esfuerzo de Von Mises (MPa) en los implantes de cada
grupo [13].

de tension criticos en la cerdmica, especialmente al no contar con una base metalica
(titanio) que ayude a absorber o distribuir las cargas mecanicas. Los pilares hibridos,
compuestos por una base de titanio y una parte superior de zirconia, demostraron un
mejor desempeino biomecanico, con tensiones mds reducidas tanto en el pilar como
en el implante, lo que sugiere que este tipo de disefio puede ofrecer un balance entre

estética y resistencia mecanica.

Non-Linear biomechanical evaluation and comparison in the assessment of three

different piece dental implant systems for the molar region: A finite element study.

El estudio citado en [14] evalu6 comparativamente el comportamiento bio-
mecanico de tres configuraciones de implantes dentales disefiados para la region molar:
un sistema metdlico de tres piezas, un sistema ceramico de dos piezas y un implante
cerdmico monobloque (una sola pieza). A diferencia del estudio anterior, este trabajo
incluy6 no solo hueso cortical y trabecular, sino también tejido gingival, lo que permite
una evaluacién maés realista de la interaccién biomecanica entre el implante y los tejidos
periimplantarios. Ademads, se model6 un diente de la regiéon molar, mientras que en el

anterior uno de la zona anterior.

El analisis se realizé mediante el Método de los Elementos Finitos no lineal en
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ANSYS Workbench 2021 R2, utilizando elementos tetraédricos tipo SOLID187 y malla
refinada de hasta 0.1 mm en zonas criticas. Se aplicaron contactos con friccion entre
los componentes del implante y las estructuras 6seas, con un coeficiente de friccion de
0.3 para las interfaces pilar-implante y corona-pilar, mientras que el contacto entre el
implante y el hueso fue modelado como completamente adherido, representando una
oseointegracion ideal. Las propiedades mecanicas de los materiales fueron definidas

como lineales, eldsticas e isotrépicas y se presentan en la Tabla 2.2.

Tabla 2.2: Propiedades mecanicas de los materiales adoptadas en el estudio [14].

Material Moédulo de Young (GPa) Coeficiente de Poisson
Zirconia (TZP-A) 210 0.30
Titanio grado 4 105 0.34
Hueso cortical 13.7 0.30
Hueso trabecular 1.37 0.30
Tejido gingival 0.067 0.45

El hueso se model6 con propiedades ortotrdpicas para una calidad dsea tipo D2.
Las cargas aplicadas fueron de 200 N en direccion axial (oclusal) y 100 N en direccién
oblicua a 45°, representando fuerzas funcionales tipicas durante la masticacion en la

region posterior mandibular (Figura 2.15).

Los resultados mostraron que el implante cerdmico de dos piezas presento el
mejor desempefio biomecénico global. En términos de tensiones von Mises bajo carga
oblicua , el sistema de tres piezas alcanzé un valor maximo de 481.2 MPa, cercano al
limite de fluencia del titanio grado 4, mientras que el implante de dos piezas registrd
solo 99.0 MPa, y el de una pieza 136.4 MPa. Bajo carga oclusal, las tensiones fueron
menores: 109.1 MPa (tres piezas), 48.4 MPa (dos piezas) y 72.2 MPa (una pieza). Estas
diferencias reflejan una capacidad significativamente mayor de los sistemas cerdmicos
para disipar esfuerzos mecénicos sin comprometer la integridad del implante. En la
Figura 2.16 se muestran los resultados para el Esfuerzo de Von Mises para la solucion

implantaria de 3 piezas.

En cuanto a las deformaciones, el sistema de tres piezas también presentd el

mayor desplazamiento total bajo carga oblicua, con 0.0342 mm, frente a 0.0071 mm en
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Figura 2.15: Condiciones de carga y de borde para todos los sistemas implantarios
analizados [14].
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Figura 2.16: Esfuerzo de Von Mises en solucioén implantaria de 3 piezas [14].

el de dos piezas y 0.0099 mm en el de una pieza. Estas diferencias se mantuvieron bajo
carga oclusal, lo que reafirma la rigidez estructural superior del sistema ceramico de
dos piezas. Ademas, este dltimo generd las menores microdeformaciones 6seas (10.3
Jim en carga oblicua 'y 7.8 pm en carga oclusal), comparado con 16.9 pmy 13.6 pm del
sistema de tres piezas, respectivamente. Estos resultados sugieren que un implante con
buen disefno ceramico puede reducir significativamente el riesgo de micromovimientos
perjudiciales para la oseointegracion y disminuir la transferencia de cargas criticas hacia

el hueso.

En conjunto, el trabajo demuestra que el sistema de implante cerdmico de dos
piezas proporciona un mejor balance entre rigidez, distribucion de esfuerzos y pre-
servacion del hueso adyacente. Aunque los autores senalan que los hallazgos deben

validarse clinicamente, sus resultados posicionan a esta configuracién como una opcion
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biomecdnicamente favorable para rehabilitaciones en la region posterior, especialmente
bajo condiciones funcionales que incluyen cargas oblicuas representativas de la masti-

cacion.

Static and dynamic stress analysis of different crown materials on a titanium base
abutment in an implant-supported single crown: a 3D finite element analysis

En [15] se evalud, mediante andlisis por elementos finitos tridimensional, el
comportamiento biomecédnico y la vida util por fatiga de coronas unitarias atornilla-
das sobre implantes con pilar base de titanio (Ti-base), sometidas a cargas estaticas y
dindmicas. Se modelaron cinco tipos de coronas monoliticas: zirconia reforzada con
silicato de litio (ZLS) en estado cristalizado y precristalizado, disilicato de litio (LD),
red cerdmica infiltrada en polimero (PICN) y poliéter éter cetona (PEEK). El implante
considerado fue un Nobel Parallel Conical Connection TiUltra de 10 mm de longitud y

3,75 mm de didmetro, asumiendo oseointegracion total (Figura 2.17).

Figura 2.17: Componentes de la solucion implantaria usada en el estudio [15].

Los modelos fueron generados en SolidWorks y mallados con aproximadamente
167 000 nodos y 902 000 elementos tetraédricos, verificando la convergencia al 10 %.
Todos los materiales se asumieron lineales, homogéneos e isotrépicos, con propiedades

mecdanicas tomadas de la literatura segtn la Tabla 2.3.
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Tabla 2.3: Propiedades mecanicas de los materiales utilizados en este estudio.

Material Médulo de Young (GPa) Coeficiente de Poisson Resistencia tltima a la traccion (MPa)
Hueso cortical 13.7 0.30 -

Hueso trabecular 1.37 0.30 -

Titanio (implante y tornillo protésico) 110.0 0.35 825

Pilar base de titanio 110.0 0.35 825

Silicato de litio reforzado con zirconia cristalizada (ZLS) 107.9 0.222 159

Silicato de litio reforzado con zirconia precristalizada (ZLS) 104.9 0.208 180

Disilicato de litio (LD) 102.7 0.215 173

Red cerdmica polimérica infiltrada (PICN) 37.8 0.24 227
Polieteretercetona (PEEK) 3.5 0.36 80

La carga estética aplicada fue de 100 N a 30° sobre la ctspide palatina de un pri-
mer premolar superior, mientras que la carga dindmica replic6 las mismas condiciones
a una frecuencia de 1 Hz. La vida a fatiga se calculé con un promedio de 350 000 ciclos
de masticacién anuales, equivalente a 107 ciclos en 30 afios. Se evaluaron tensiones
de von Mises en implantes, pilares, tornillos y coronas, asi como tensiones principales

maximas y minimas en hueso cortical y trabecular.

Los resultados mostraron que las tensiones maximas de von Mises se concen-
traron en los tornillos protésicos (~ 1347-1354 MPa) y en los implantes (~ 704-705
MPa), localizadas principalmente en la primera rosca cervical palatina del implante y
en la zona mesiovestibular de la cabeza del tornillo (Figura 2.18). En el pilar Ti-base,
la méxima tensién se ubicé en la region gingivocervical palatina. El hueso cortical
presentd tensiones maximas y minimas de aproximadamente 28.88 MPa y —49.3 MPa,
respectivamente, siempre por debajo de su resistencia ultima, concentrandose alrededor
del cuello del implante. En las coronas, las tensiones mas bajas se observaron en PEEK
(46.89 MPa), seguido por PICN, mientras que ZLS y LD registraron valores mas altos.

En cuanto a la vida a fatiga, el modelo con corona de LD present6 la mayor
durabilidad global: ~ 9.77 anos para el pilar y ~ 5.04 anos para el tornillo, proyectando
al menos diez afios de éxito clinico en todos los componentes. PEEK mostré la ma-
yor vida util en la corona, pero redujo la de implante y pilar. Las coronas ZLS, tanto
cristalizada como precristalizada, registraron la menor durabilidad en tornillos (= 2.87
aflos), siendo en estos casos hasta 3.5 veces menor que en el resto de materiales. El
comportamiento del hueso no se vio afectado significativamente por el material de la
corona, pero si lo fueron las vidas a fatiga de los componentes mecénicos (Figura 2.19),

donde se observan las zonas de concentracion de deformacion mds criticas para cada
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Figura 2.18: Distribucion de esfuerzos de Von Mises para la configuraciéon con corona
de PEEK [15].
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Figura 2.19: Distribucién de vida a fatiga obtenida mediante andlisis por elementos
finitos para los componentes del conjunto implante-pilar-corona [15].

Los autores concluyen que el disilicato de litio sobre Ti-base ofrece el mejor ba-
lance entre distribucion de tensiones y longevidad del conjunto implante—pilar—tornillo,
siendo recomendable para restauraciones unitarias en premolares superiores. La com-
binacién ZLS + Ti-base puede emplearse si se realiza un control periédico del tornillo
protésico. Se resalta que, aunque materiales mas flexibles como PEEK y PICN absorben

mejor el impacto, tienden a reducir la durabilidad de los componentes metalicos, mien-

25



tras que materiales rigidos como LD y ZLS concentran mds tension en la estructura
protésica. El estudio subraya la necesidad de corroborar estos hallazgos con investi-
gaciones clinicas a largo plazo, ya que las limitaciones de los estudios FEA (como la
simplificacion geométrica y la idealizacion de propiedades) pueden influir en los resul-

tados.

Three-dimensional finite element analysis of stress distribution on short implants

with different bone conditions and osseointegration rates.

En el estudio citado en [1], se evalué el efecto combinado de la calidad 6sea y
el porcentaje de oseointegracion en la distribucion de tensiones de implantes cortos de

4.1 mm de didmetro y 6 mm de longitud.

Se modelaron tres tipos de hueso mandibular posterior (Figura 2.20) segtn la
clasificaciéon de Lekholm y Zarb: tipo II (cortical de 2 mm y trabecular denso), tipo 111
(cortical de 1 mm y trabecular denso) y tipo IV (cortical de 1 mm y trabecular poco
denso). La osteointegracion se simul6 en una zona de transicién de 0,5 mm alrededor
del implante, con niveles de 25 %o, 50 %, 75 % y 100 %, ajustando el mddulo elastico de
acuerdo con valores reportados en la literatura (Tabla 2.4). Ademas, el hueso cortical y

trabecular se modelaron con propiedades anisotrépicas.

Tabla 2.4: Propiedades mecdnicas de los huesos mandibulares.

Material BIC E,(MPa) E,(MPa) E;(MPa) vy, Viz vy: Gy (MPa) Gy (MPa) Gy, (MPa)
Hueso trabecular de alta densidad 25 % 287 52.5 287 0.05 0.32 0.01 17 108.5 17
50 % 574 105 574 34 217 34
75 % 861 158 861 51 325.5 51
100 % 1148 210 1148 68 434 68
Hueso trabecular de baja densidad 25 % 57.5 10.5 57.5 0.05 032 001 35 21.75 35
50 % 115 21 115 7 435 7
75 % 172.5 31.5 172.5 10.5 65.25 10.5
100 % 230 42 230 14 87 14
Hueso cortical 25 % 3150 3150 4850 0.30 0.253 0.25 1212.5 1425 1425
50 % 6300 6300 9700 2425 2850 2850
75 % 9450 9450 14550 3637.5 4275 4275
100 % 12600 12600 19400 4850 5700 5700

El implante, fabricado en titanio (E = 110 GPa, v = 0,35), se model6 unido al
pilar de 5 mm de altura Figura 2.20. Las cargas aplicadas fueron de 200 N en direccion

axial y 100 N oblicua a 45°, con refinamiento de malla hasta lograr variaciones < 1 %
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en la tension maxima de von Mises.

Figura 2.20: a Modelo de mandibula, b Modelo de implante [1].

Los resultados mostraron que la maxima tension en el hueso se concentrd
siempre en la cortical adyacente al cuello del implante, mientras que en el implante
se localiz6 en la superficie del cuello y la primera rosca (Figura 2.21). A igualdad
de oseointegracion y tipo de carga, las tensiones en cortical fueron mayores en hueso
tipo IV, seguido de tipo Il y tipo II. Por ejemplo, bajo carga vertical y con 100 % de
oseointegracion, las tensiones en cortical fueron de aproximadamente 82 MPa en tipo
II, 106 MPa en tipo Il y 142 MPa en tipo IV. En el caso de cargas oblicuas, las tensiones
en cortical fueron entre 1.4 y 1.8 veces mayores que con cargas verticales, alcanzando
por ejemplo en tipo II'y 100 % de oseointegracion valores de ~ 137 MPa frente a ~ 82
MPa en carga axial. En el implante, la carga oblicua gener6 incrementos de hasta 3.5

veces en la tension méxima comparada con la carga vertical.

27



S, Mises

S, Mises Avg 1 75%)

17 +6.925e+00
g e +6.345e+00
+7.602e+01 77

+6.969¢+01 +5.773e400
+6.3362401 +5.197e+00
L +5.702¢+01 +4.621e+00
=t +5.069¢+01 +4.044e+00
- +4.435¢+01 +3.468e+00
+3.802e+01 +2.892e+00
+3.168e+01 +2.316e+00
+2.535e+01 +1.740e+00
+1.902e+01 +1.163e+00
+1.268e+01 +5.871e-01
+6.347e+00 +1.085e-02
+1.316e-02
¥ Y
g Wy z X

(b)

S, Mises
Avg : 75%)

+1.275¢+02
! +1.169e+02

= +8.51Ce+01

+6.390e+01
+5.330e+01
+4.269e+01
+3.209e+01

+2.872e-01

(©

Figura2.21: Distribucién de esfuerzo de Von Mises bajo carga oblicua: a Hueso cortical,
b Hueso trabecular, ¢ Implante [1].

La variacion del porcentaje de oseointegracion tuvo un efecto claro: a mayor
oseointegracion, aumentaron las tensiones en cortical e implante, pero disminuyeron las
tensiones y deformaciones en el trabecular (Figura 2.22). Por ejemplo, en cortical tipo
IIT con carga vertical, las tensiones pasaron de ~ 65 MPa con 25 % de oseointegracion

a~ 106 MPa con 100 %, lo que representa un incremento del 63, 8 %.
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Figura 2.22: Distribucion de esfuerzo de Von Mises en el hueso cortical tipo II bajo
carga vertical y oseointegracion de a 25 %, b 50 %, ¢ 75 %, d 100 Y.

Estos resultados reflejan que una mayor rigidez en la interfaz transmite mas
carga a la cortical, lo que puede ser positivo para la estabilidad primaria, pero riesgoso

si se superan los limites fisiolégicos.

= Umbral de fractura cortical: ~ 160 MPa.
» Cargas verticales para condicion segura:

e Tipo II: desde 25 % de oseointegracion.
e Tipo III: desde 50 % de oseointegracion.

e Tipo IV: tnicamente con 100 % de oseointegracion.
= Cargas oblicuas para condicion segura:

e Tipo II: con > 50 % de oseointegracion.
e Tipo III: solo con 100 % de oseointegracion.

e Tipo IV: excede el limite en todos los porcentajes.

= Tensiones en el implante de titanio: muy por debajo del limite de fluencia (=

800 MPa) incluso en las condiciones mas desfavorables.

En sus conclusiones, los autores sefalan que la cortical periimplantaria es la
region mas susceptible a sobrecarga en implantes cortos, independientemente de la cali-
dad ésea y la osteointegracion. Recomiendan priorizar la carga axial y minimizar cargas
oblicuas en hueso de menor calidad, especialmente tipo IV. Asimismo, destacan que el
uso de implantes cortos es viable en hueso tipo Il y III si se alcanzan niveles adecuados

de oseointegracion, mientras que en tipo I'V se debe actuar con cautela, optimizando las
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condiciones para maximizar la estabilidad y reducir el riesgo de sobrecarga cortical.

A partir del andlisis de la literatura revisada, es posible identificar ciertas limita-
ciones recurrentes en los estudios actuales sobre restauraciones implantosoportadas. En
primer lugar, si bien existen diversas investigaciones in vitro que evaldan el comporta-
miento de pilares con canal de tornillo angulado (ASC), no se han encontrado estudios
que los modelen mediante el Método de los Elementos Finitos. Esto representa una
oportunidad, ya que el modelado FEM permite estudiar con mayor detalle la distribu-
cion de tensiones y la respuesta estructural interna del sistema bajo condiciones clinicas

controladas.

Por otro lado, 1a simplificacion de los modelos 6seos es una constante en muchas
simulaciones FEM. Si bien en [1] se modela el hueso mandibular como anisotrépico,
en la mayoria de los estudios el hueso cortical y trabecular es modelado como un
material lineal, homogéneo e isotropico, lo cual facilita el anélisis, pero no representa
con fidelidad las propiedades reales del tejido 6seo. Estas idealizaciones pueden afectar
significativamente los resultados, especialmente en lo que respecta a la prediccion de

zonas criticas de estrés y posibles fallos estructurales.

En cuanto al tejido gingival, existe poca inclusion de este dentro de los modela-
mientos encontrados. Lo cual podria limitar la validez de los resultados biomecanicos,

especialmente en estudios orientados a representar condiciones clinicas realistas.

Otro aspecto critico identificado es que, en algunos trabajos, la carga oclusal se
aplica directamente sobre el pilar, sin modelar la corona protésica. Esta omision reduce
considerablemente la fidelidad del analisis, ya que la geometria y material de la corona
influyen directamente en la forma en que se distribuyen las fuerzas hacia el implante y

el hueso.

Frente a estas limitaciones, la presente memoria propone una contribucién con-
creta y necesaria. El modelo desarrollado incorpora una serie de mejoras orientadas a
lograr el mayor realismo clinico posible: incluye la representacion de la corona, el teji-
do gingival, y considera un modelo 6seo no isotrépico. Ademads, constituye un primer
acercamiento al modelado FEM de soluciones con pilar ASC, un drea ain no explorada

en profundidad mediante simulacion numérica tridimensional y de un pilar SSC. Esta
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combinacion de caracteristicas permite no solo una evaluacion més completa del com-
portamiento biomecdnico del sistema implantar, sino también aportar conocimiento util

para la aplicacién de disefios protésicos mas seguros y duraderos.
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3. Marco Teodrico

3.1. Justificacion y evolucion de la implantologia dental

La pérdida dentaria es uno de los principales problemas de salud bucal en la po-
blacion adulta y representa un desafio tanto funcional como estético. En este contexto,
la implantologia dental surge como una alternativa capaz de devolver la funcion y la
armonia facial, ofreciendo resultados mas duraderos y compatibles con las estructuras

Oseas y de tejido blando de cada paciente.

Segtn se indica en [16], entre los principales factores que justifican la implan-
tologia dental se destacan el envejecimiento de la poblacion, la pérdida progresiva de
dientes con la edad y el fracaso de prétesis fijas o removibles tradicionales. En este
contexto, las limitaciones de las protesis removibles (como la falta de estabilidad, la
pérdida de fuerza oclusal y el deterioro del hueso alveolar) han impulsado el reemplazo

de dientes mediante implantes osteointegrados.

La ausencia prolongada de dientes genera una pérdida progresiva de altura y
espesor del hueso alveolar, lo que compromete la estabilidad de futuras restauraciones.
Estudios clinicos indican que la reabsorcion dsea puede alcanzar valores cercanos a 4
mm durante el primer afio posterior a la extraccion, y continuar de forma acumulativa
hasta 25 mm en un periodo de 25 afios. Esta reabsorcidn se asocia a la atrofia mandibu-
lar, pérdida de soporte labial y colapso del tercio inferior facial, alterando la estética y

las proporciones del rostro [16].

Los tejidos blandos también sufren modificaciones, incluyendo reduccién de la
encia queratinizada, menor vascularizacion, pérdida de tono muscular y disminucion
del control neuromuscular de la mandibula. En conjunto, estos cambios provocan alte-
raciones estéticas y psicoldgicas, asociadas a inseguridad, aislamiento y disminucién
de la calidad de vida [16].

Desde tiempos remotos, distintas civilizaciones intentaron reemplazar dientes
perdidos mediante materiales naturales o metales preciosos. Los egipcios, alrededor del

2500 a.C., usaban hilos de oro para fijar dientes moviles, mientras que los etruscos y
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fenicios fabricaban prétesis con bandas de oro y piezas talladas en hueso o marfil. Mas
adelante, los mayas lograron implantar fragmentos de concha marina en la mandibula,

observandose en estudios modernos formacién de hueso alrededor de estas piezas [17].

Con el avance del conocimiento anatémico y de los materiales, a comienzos del
siglo XX aparecieron los primeros disefios metélicos: en 1913, E. J. Greenfield introdu-
jo un cilindro hueco de iridio-platino soldado con oro como raiz artificial, considerado
el primer modelo de implante endodseo documentado. En la década de 1930, los her-
manos Strock lograron fabricar los primeros implantes endodseos exitosos utilizando
Vitallium, una aleacién biocompatible de cobalto-cromo empleada en ortopedia. Poco
después, en la década de 1940, los investigadores Formiggini y Zepponi desarrollaron
implantes espirales de acero inoxidable que permitian el crecimiento de hueso entre sus

espiras [17].

Posteriormente, en 1952, Per-Ingvar Branemark descubri6 que el titanio se unia
firmemente al hueso, dando origen al concepto de oseointegracion. En 1965 colocé los
primeros implantes de titanio en un paciente humano, que se mantuvieron funcionales

durante décadas, marcando el inicio de la implantologia moderna [17].

Desde entonces, el diseiio geométrico de los implantes dentales ha experi-
mentado una evolucién constante durante las dltimas décadas, orientada a mejorar la
estabilidad primaria, optimizar la distribucion de cargas y favorecer la preservacion del
hueso marginal. Segin se indica en [18], los avances més significativos de los dltimos
diez afos se han centrado en la modificacion del cuello, cuerpo, roscas y plataforma
del implante. Los autores destacan que los cuellos microtexturizados o con microroscas
contribuyen a reducir la pérdida 6sea marginal al distribuir las tensiones mas unifor-
memente (Figura 3.1). Asimismo, el desarrollo hacia cuerpos cénicos o semiconicos
(Figura 3.2) ha demostrado generar mayor estabilidad inicial, especialmente en huesos
de baja densidad, mientras que los sistemas con plataforma reducida (platform swit-
ching) ayudan a preservar el hueso crestal al alejar el punto de conexién del pilar
respecto de la cresta 6sea (Figura 3.3).
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Figura 3.1: Microroscas en el cuello del implante [18].

(a) (b)

Figura 3.2: a Implante conico, b Implante semiconico [18].
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Figura 3.3: Configuracién Platform Switching y esquematizacion de la perdida marginal
de hueso vertical (VMBL) y horizontal (HMBL) [18].
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Por su parte, en [19] describen que el disefio del fixture ha pasado de formas sim-
ples como laminas o pines a estructuras roscadas y conicas que imitan la raiz dental. Las
modificaciones introducidas en la rosca han sido decisivas para mejorar la transmisién
de esfuerzos y la osteointegracion. En particular, las roscas cuadradas o trapezoidales
inducen fuerzas principalmente compresivas, mejor toleradas por el hueso, mientras
que un paso reducido aumenta el drea de contacto hueso-implante y mejora la estabi-
lidad. Los autores también sefialan que la incorporacién de conexiones internas tipo
Morse taper ha incrementado la durabilidad clinica al minimizar micromovimientos y

filtraciones en la union implante-pilar.

En conjunto, la evidencia revisada indica que la evolucién geométrica de los
implantes dentales ha avanzado desde configuraciones simples hacia sistemas anatomi-
camente adaptados, capaces de reproducir el comportamiento biomecanico del diente
natural. Las mejoras en el macro-disefio, principalmente en la forma del cuerpo, las
roscas y el cuello del implante, han permitido alcanzar tasas de supervivencia superio-
res al 95 % y una mayor predictibilidad clinica [18] [20]. Dicha evolucién geométrica,
se ha visto reforzada por la incorporaciéon de herramientas digitales avanzadas como el
Meétodo de los Elementos Finitos (FEM) y las tecnologias CAD/CAM, las cuales han
permitido analizar y optimizar el desempeno biomecdnico de los implantes antes de
su fabricacion. El FEM se ha consolidado como una técnica esencial para evaluar la
distribucion de esfuerzos y deformaciones en el sistema implante-hueso, mientras que
los sistemas CAD/CAM posibilitan la produccion de componentes personalizados con

alta precision geométrica [8] [21].

3.2. Implantes

Los implantes dentales pueden clasificarse de diversas maneras segin su po-
sicién respecto al hueso y tejido blando, asi como por la forma general de su cuerpo
y conexion protésica. Estas variaciones responden a criterios anatomicos, estéticos, y
también influyen en la estabilidad, distribucién de cargas y el comportamiento bio-

mecanico del conjunto implante-hueso.

Los implantes a nivel de hueso (bone-level, BL) se colocan de modo que su

plataforma o cuello queda a nivel de la cresta 6sea, permitiendo que la unién implante-
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pilar esté cercana al hueso y favoreciendo asi un contacto mas intimo con el tejido 6seo.

Por otro lado, los implante a nivel encia (tissue-level, TL) estdn disenados
para emerger al nivel del tejido blando (Figura 3.4), desplazando la conexidn protésica
verticalmente hacia arriba desde la cresta Osea, lo cual cambia la repuesta bioldgica

alrededor del cuello del implante [22].

Figura 3.4: A la izquierda de aprecia un implante a nivel gingival y a la derecha uno a
nivel seo [23].

En cuanto a la geometria de los implantes, aquellos con cuerpo semicénico
(Figura 3.5) combinan los beneficios del disefio conico y cilindrico al presentar un
cuerpo que se estrecha hacia el dpice, mejorando la adaptacion al hueso y favoreciendo la
estabilidad primaria. Estudios comparativos revelan que los implantes con perfil conico
alcanzan mayores valores de torque de insercién y mejores mediciones de estabilidad
al momento del implante, en comparacion con disefios totalmente rectos como los que
se observan en la Figura 3.4 [24].

Los materiales mds utilizados en la fabricaciéon de implantes dentales son el
titanio comercialmente puro (cp-Ti), principalmente en su grado 4, y la aleacion Ti-6Al-
4V (grado 5). El cp-Ti G4 ofrece una elevada biocompatibilidad y buena resistencia
a la corrosion, mientras que la aleacién Ti-6Al-4V combina una mayor resistencia
mecdnica con una rigidez moderada, lo que la convierte en una de las opciones mas
empleadas en implantologia moderna [26]. Esta aleacion presenta un médulo de Young

de aproximadamente 110 GPa y una razon de Poisson cercana a 0.35 [27]

36



Figura 3.5: Modelo 3D de implante semiconico de la marca Straumann [25].

3.3. Pilares

Complementando la informacién entregada en el Estado del Arte sobre los pi-
lares, este componente es el que conecta el implante con la corona del diente que se

reemplaza.

En la practica clinica, los pilares se fabrican principalmente en aleacion de
titanio Ti-6Al-4V, debido a su alta resistencia mecanica, estabilidad dimensional y buen
comportamiento frente a cargas ciclicas. Segun se indica en [28] los pilares de titanio
mantienen una unién mas estable con el implante bajo carga funcional, confirmando su

idoneidad como material de referencia en restauraciones implantosoportadas.

3.4. Coronas

La corona (Figura 3.6) es el componente protésico visible que se coloca so-
bre el pilar del implante y cumple la funcién principal de restaurar la forma, funcién
y oclusion del diente perdido, transmitiendo las cargas masticatorias hacia el sistema
implante-pilar-hueso. Ademads, su altura y configuracion actian como brazo de palanca
que puede influir de forma significativa en las tensiones y deformaciones generadas en

el hueso circundante [29].

Uno de los materiales mas utilizados para la fabricacion de coronas dentales es
la zirconia (6xido de circonio estabilizado con itrio, Y-TZP) debido a su combinacion

de alta resistencia mecdnica, rigidez y biocompatibilidad. Segin se indica en [30] el
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Figura 3.6: Corona de inciso central mandibular izquierdo en modelo de colado [29].

Modulo de Young de este material es de 205 GPa con un Mddulo de Poisson de 0.32.

Ademds, presenta una resistencia a la flexion entre 900 y 1200 MPa [31].

3.5. Conexiones

3.5.1. Conexion pilar - implante

En los sistemas implantarios se han desarrollado distintos tipos de conexion
entre el implante y el pilar, los cuales se diferencian principalmente por su geometria y
modo de acoplamiento. Dichas conexiones se agrupan en dos configuraciones bésicas:
externas e internas. Las primeras, como el hexdgono externo, presentan el acoplamiento
sobre la plataforma del implante y fueron las mas empleadas en los sistemas iniciales;
sin embargo, son mds susceptibles al micromovimiento y al aflojamiento del tornillo.
Las conexiones internas, por su parte, incluyen el hexdgono interno, el octadgono interno
y las cénicas tipo Morse taper, las cuales proporcionan una mayor estabilidad mecanica

y una distribucién mds uniforme de las tensiones en la interfaz implante-pilar [32].

En el presente trabajo se aborda especificamente la conexién TorcFit, desarro-
llada por Straumann para sus sistemas de implantes Bone Level BLX, la cual presenta
una morfologia cénica con un dngulo interno de 7° y un sistema de indexado hexagonal
interno, que permite orientar el pilar con exactitud y facilidad y minimizar micro-
movimientos. Su principio mecdnico se basa en el ajuste por friccion (Morse taper)
complementado con un tornillo de fijacién [33].

La unién entre el pilar y el implante se realiza mediante un tornillo compatible
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nternal cone 7

Figura 3.7: Vista en corte de la conexion TorcFit. Se destacan el cono interno (azul), la
zona plana superior (rojo) y el hombro (verde) [34].

Figura 3.8: Vista superior del implante, donde se destaca en color amarillo el patron
hezagonal interno [34].

con el modelo de pilar que se esté utilizando (Figura 3.10). Ademas, en [35] se indica
que el torque que se le debe aplicar a dicho tornillo es de 35 Ncm. Valores superiores a
este podrian resultar en una falla del pilar o implante y valores inferiores al recomendado
podrian causar aflojamiento. Por otro lado, este componente estd fabricado de Titanio
grado 4 o de aleacién Ti-6Al-7Nb [36].

3.5.2. Conexion corona - pilar

En las restauraciones implantosoportadas cementadas, la union entre la corona
y el pilar incluye clinicamente una pelicula de cemento con espesor micrométrico y
propiedades mecénicas propias. No obstante, la representacion explicita de esta capa
en modelos de elementos finitos resulta poco prictica, tanto por la complejidad que
implica mallar un espesor tan reducido como por la dificultad para caracterizar con

correctamente su interaccion con las superficies adyacentes. Por ello, varios estudios
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Figura 3.9: Pilar con conexion inferior TorcFit [35].

Figura 3.10: Tornillo de conexidn pilar-implante [37].

recientes han optado por omitir el modelado directo del cemento y representar la interfaz

corona—pilar como una unién completamente adherida (bonded) [38].

En [39], por ejemplo, los autores sefialan que el espesor de la capa de cemento
fue ignorada para simplificar el modelo de elementos finitos, enfatizando ademds que
otros detalles microgeométricos como microgaps e irregularidades superficiales también
fueron excluidos porque su influencia en el comportamiento general de las tensiones es

muy limitada.
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3.6. Hueso

3.6.1. Composicion

El tejido 6seo es un tejido vivo activo que responde continuamente a los estimu-
los internos y externos mediante el modelado y el remodelado d6seo, procesos que
modifican su estructura para mantener o mejorar su funcién mecanica. Esta adaptacion
involucra tanto al hueso cortical como al trabecular, por lo que su andlisis conjunto

resulta esencial para comprender la respuesta funcional del hueso [40].

Segtin [41], el hueso cortical es la capa externa alrededor del nicleo esponjoso
del hueso, con aproximadamente un 5—17 % de porosidad. Esta superficie externa con-
tribuye en gran medida a la resistencia global del hueso y estd compuesta por una capa
densa de tejido mineralizado [42].

El hueso trabecular, también denominado hueso esponjoso, se define como un
tipo de hueso que se encuentra principalmente en el interior de los huesos y que soporta'y
distribuye las cargas mecanicas [43]. Asimismo, en [44] se sefiala que el hueso trabecular
estd formado por una red de trabéculas o espiculas dseas que delimitan y sostienen la
médula 6sea. Estas descripciones indican que el hueso trabecular corresponde a una
estructura interna altamente organizada que participa en la distribucion de las cargas

dentro del hueso.

3.6.2. Propiedades Mecanicas

Para el hueso trabecular, se presenta en [45] como se realizaron mediciones
experimentales del médulo eldstico mediante ensayos de compresion, los cuales fueron
repetidos hasta que el valor difiriera en menos de un 1 % del ciclo anterior. Asi, segtn los
resultados obtenidos los autores concluyen que el hueso trabecular mandibular puede
representarse como un material transversalmente isotropico, donde el eje de simetria
estd situado en la direccion infero-superior (la mas debil). Ademads se observa una de-
pendencia directa entre el médulo de elasticidad y la posicidn en la mandibula de donde

se extrajo el hueso para las pruebas.

Considerando los resultados obtenidos en la posicion del primer premolar de-

recho en la parte inferior y superior de la mandibula, se obtienen los valores para el
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modulo de elasticidad, de corte y de Poisson observados en la Tabla 3.1.

En el caso del hueso cortical mandibular, en [46] explican que las propiedades

medidas previamente por[47] mostraron un patrén anisotropico que permitié simplificar

el comportamiento mecdnico hacia un modelo transversalmente isotropico, ya que los

modulos elasticos del hueso cortical mandibular en dos de las tres direcciones ortogo-

nales (buco-lingual y vertical) no fueron significativamente diferentes.

A partir de esta observacion experimental, se define el eje de simetria del material

cortical en la direcciéon mesio—distal, mientras que el plano buco—lingual constituye el

plano de isotropia eléstica [46]. Los valores de moédulo de elasticidad, de corte y de

Poisson se encuentran en la Tabla 3.1.

Tabla 3.1: Propiedades materiales utilizadas en el modelo transversalmente isotropico

(Figura 3.11) [46].

Hueso Trabecular Hueso Cortical

E, (MPa)
E, (MPa)
E, (MPa)
Gy (MPa)
G,. (MPa)
Gy, (MPa)
Vxy

Vzy

1148
210
1148
68
68
434
0.010
0.055
0.322
0.055
0.010
0.322

12600
12600
19400
4850
5700
5700
0.300
0.390
0.390
0.300
0.253
0.253

3.6.3. Ley de Wolff

De acuerdo con la teoria del mechanostat propuesta por Frost en [48], el te-

jido 6seo adapta continuamente su estructura en respuesta a los estimulos mecénicos

generados por las cargas fisiologicas. Este mecanismo establece distintos umbrales de
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Figura 3.11: Modelo 3D y sistema de coordenadas utilizado para la definicion de
propiedades de la Tabla 3.1 [46].

micro deformacidn (microstrain, ue) que determinan si el hueso experimentara pérdida
de masa, mantendra su equilibrio fisiol6gico, incrementard su formacién o sufrird dafio

por sobrecarga.

Cuando las deformaciones se mantienen por debajo de aproximadamente 50-100
e, predominan los procesos de remodelacidn por desuso, favoreciendo la reabsorcion
Osea debido a la insuficiencia del estimulo mecanico. En un rango intermedio, com-
prendido aproximadamente entre 100 y 1000 ue, el tejido permanece en una condicion
de equilibrio, donde la formacién y la reabsorcidén 6sea se compensan mutuamente,
manteniendo la arquitectura existente. A partir de deformaciones cercanas a 1000-1500
e se supera el umbral de modelacion (MESm), inicidndose la formacién de nuevo
tejido 6seo con el objetivo de aumentar la resistencia estructural frente a las cargas
aplicadas [48].

Si las deformaciones alcanzan valores cercanos a 3000 ue o superiores, se
sobrepasa el umbral de microdano (MESp), comenzando la acumulacién de dafio mi-
croscopico que puede exceder la capacidad normal de reparacidn del tejido. Finalmente,
deformaciones del orden de 25 000 ue corresponden aproximadamente a la deforma-
cion de fractura del hueso cortical en adultos jovenes, representando el limite de falla

mecdanica del tejido [48].
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Tabla 3.2: Umbrales de deformacion del tejido dseo segtin la teoria del Mechanostat de
Frost [48].

Region Rango (u¢)
Remodelacién por desuso (MESTr) | < 50-100
Ventana fisiologica 100-1000
Inicio de modelaciéon (MESm) 1000-1500
Inicio del microdaiio (MESp) ~ 3000
Fractura (Fx) ~ 25000

Estos umbrales permiten relacionar directamente los resultados de deformacion

con la respuesta bioldgica del hueso.

3.6.4. Densidad Osea

La densidad 6sea es un factor determinante en implantologia dental, ya que
condiciona la distribucién de tensiones y la estabilidad del sistema implante—hueso,

influyendo directamente en el comportamiento biomecanico del tejido 6seo [49].

La clasificacion de la calidad 6sea mas utilizada corresponde a la decrita por
Misch, quien divide el hueso en cuatro tipos principales (D1-D4) en funcién de su

densidad y estructura interna (Figura 3.12) [50].

El hueso tipo D1 se caracteriza por estar constituido principalmente por hueso
cortical denso, lo que le confiere una elevada rigidez y capacidad de soporte de carga .
En contraste, el hueso tipo D2 presenta una combinacion de hueso cortical poroso en
la periferia y hueso trabecular grueso en el interior, lo que permite un equilibrio entre

resistencia mecénica y capacidad de adaptacion [50].

El hueso tipo D3 se define por la presencia de una capa cortical delgada y més
porosa, junto con un nicleo de hueso trabecular fino, lo que reduce su rigidez en compa-
racion con los tipos anteriores . Finalmente, el hueso tipo D4 corresponde al tejido 6seo
de menor densidad, compuesto principalmente por hueso trabecular fino, con escasa o
nula presencia de cortical, lo que lo convierte en el tipo mas desfavorable desde el punto

de vista biomecanico [50].

44



En este contexto, la clasificacion D1-D4 permite representar diferentes condi-
ciones biomecanicas del hueso en modelos de elementos finitos, donde la calidad ésea
se incorpora mediante la asignacién de propiedades mecanicas equivalentes, particu-
larmente el médulo de elasticidad, el cual varia en funcién de la densidad del tejido

0seo.
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Figura 3.12: Densidades de hueso descritas por Misch [16].

3.6.5. Oseointegracion

La oseointegracion es el principio biologico fundamental que sustenta el éxito
de los implantes dentales. Este concepto, desarrollado por Branemark, describe la unién

estable y duradera entre el hueso y la superficie del implante.

A lo largo de los afos, se han propuesto diversas definiciones para describir
el concepto de oseointegracion. Branemark la definié inicialmente como una conexion
estructural y funcional directa entre hueso vivo organizado y la superficie de un im-
plante enddseo sometido a carga. Posteriormente, la American Academy of Implant
Dentistry ampli6 esta definicion, sefalando que la oseointegracion corresponde al con-
tacto establecido entre el hueso remodelado y el implante sin la presencia de tejidos no
Oseos interpuestos, permitiendo una transferencia y distribucion sostenida de las cargas
mecanicas hacia el tejido 6seo. Méas adelante, el Glosario de Términos de Prostodoncia
la describié como la unién o conexion directa del tejido 6seo con un material alopléstico
biocompatible, sin la intervencion de tejido conectivo entre ambas estructuras. En con-
junto, estas definiciones coinciden en que la oseointegracién corresponde a una unién
intima y estable entre el implante y el hueso circundante, condicion indispensable para
garantizar la estabilidad y el funcionamiento adecuado de la rehabilitacién implantoso-
portada [51].

Desde el punto de vista bioldgico, la oseointegracion corresponde a un proceso

45



de cicatrizacidn Osea primaria que se inicia inmediatamente después de la instalacion
del implante. Tras su insercion en el tejido 6seo, se produce la adsorcidn de agua, pro-
teinas y otras moléculas bioldgicas sobre la superficie del implante, formando una capa
que favorece la adhesion, migracion y diferenciacion celular. Posteriormente, proteinas
de la matriz extracelular actian como mediadores de la comunicacion entre las células
y la superficie implantaria, regulando procesos como la proliferacién, supervivencia
y expresion génica celular. Este conjunto de interacciones desencadena la formacion
de nuevo tejido 6seo alrededor del implante y su progresiva integracion con el hueso
circundante. En los implantes de titanio, la presencia de una capa superficial de 6xido
de titanio favorece adicionalmente los procesos de biomineralizacion, permitiendo la
adsorciodn de iones calcio y fosfato necesarios para la formacion 6sea. Una vez iniciado
este proceso, la oseointegracion evoluciona a través de tres etapas principales: la forma-
cion inicial de hueso inmaduro o tejido dseo entrelazado, la adaptacidn de la masa 6sea
mediante la formacién de hueso lamelar (Figura 3.13) y, finalmente, la remodelacién
Osea que permite adaptar la estructura del hueso a las cargas funcionales transmitidas

por el implante [51].

Figura 3.13: Formacion de la conexion de hueso lamelar maduro con la superficie de
titanio al finalizar la semana 12 desde su instalacion [51].

El éxito de la oseointegracion depende de la interaccion de multiples factores
relacionados con el implante, el tejido dseo, la técnica quirdrgica y las condiciones
de carga funcional. Debido a que la oseointegracion es un proceso biolégico complejo,
cualquier alteracion en alguno de estos factores puede afectar la estabilidad del implante

y comprometer su desempeiio a largo plazo [51].
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3.7. Tejido Gingival

Los tejidos blandos periimplantarios desempefian un papel fundamental en la
proteccion y estabilidad bioldgica de los implantes dentales. Branemark sefial6 que la
oseointegracion se alcanza cuando la mucosa periimplantaria cicatriza adecuadamente
en la region, permitiendo sellar las estructuras de soporte del implante. Durante este
proceso, el epitelio que rodea al implante presenta caracteristicas morfologicas y fe-
notipicas similares a las observadas en los dientes naturales, actuando como una barrera
protectora que cubre el tejido conectivo expuesto y contribuye al aislamiento de los
tejidos profundos frente al medio oral. Asimismo, el tejido conectivo participa en la
estabilidad de esta interfaz al limitar la migracion apical del epitelio durante la cicatri-

zacion [52].

Los tejidos de la mucosa oral estin sometidos a distintos niveles de fuerzas ex-
ternas, especialmente durante la masticacion. Bajo la accion de estas cargas, los tejidos
blandos orales experimentan deformaciones eldsticas de magnitud considerable. La ca-
pacidad de estos tejidos para deformarse y recuperar su forma original estd influenciada
por el espesor del epitelio y por el contenido de fibras de coldgeno presentes en la

submucosa, factores que determinan sus propiedades mecanicas [52].

Con el fin de caracterizar el comportamiento mecanico de los tejidos blandos
orales, en [52] se realizaron ensayos de traccién sobre muestras de mucosa oral huma-
na provenientes de distintas regiones bucales. Los resultados mostraron que la encia
adherida presenté un médulo de elasticidad promedio de 37.36 + 17.36 MPa, siendo el

tejido mds rigido de los analizados.

Las diferencias estructurales y mecdnicas observadas en los tejidos blandos
orales evidencian la necesidad de considerar propiedades especificas para cada region
anatomica cuando se desarrollan modelos biomecénicos. En el caso de la encia pe-
riimplantaria, su funcién protectora, su participacion en la estabilidad bioldgica del
implante y su capacidad para deformarse bajo cargas funcionales justifican su inclusién
en modelos de elementos finitos orientados al estudio del comportamiento mecanico
de rehabilitaciones implantosoportadas. La incorporacion de estas propiedades permite

representar de forma mas realista las condiciones clinicas y mejorar la prediccion de las
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tensiones y deformaciones generadas en los tejidos periimplantarios.

3.8. Fuerzas Oclusales

La fuerza de mordida constituye uno de los principales indicadores del estado
funcional del sistema masticatorio. Esta capacidad depende de la interaccion entre di-
versas estructuras craneomandibulares, incluyendo los musculos de la masticacion, la
articulacion temporomandibular y la denticidn, ya sea natural o rehabilitada mediante
prétesis. Durante la masticacion, las fuerzas generadas resultan de la interaccion entre el
sistema masticatorio y las propiedades fisicas de los alimentos, produciendo cargas de
magnitud variable que son transmitidas hacia los tejidos de soporte. Estas cargas presen-
tan un comportamiento ciclico y multidireccional, pudiendo variar segun el individuo
y la actividad funcional realizada. En implantologia, las fuerzas oclusales adquieren
especial relevancia debido a que una sobrecarga mecdanica puede afectar la estabilidad
del implante y comprometer su éxito clinico. Ademads, se ha reportado que las fuerzas
desarrolladas en la regién posterior pueden alcanzar magnitudes aproximadamente tres
veces superiores a las registradas en la region anterior, lo que convierte a los sectores

molares en zonas de particular interés para el analisis biomecénico [53].

Entre los factores que influyen en estas cargas se encuentran la presencia de
habitos parafuncionales, la altura de la corona protésica, la dindmica masticatoria, la
posicion del implante dentro de la arcada, la direccion de las fuerzas aplicadas y las ca-
racteristicas de la arcada antagonista. Todos estos elementos pueden modificar el estado

tensional que experimentan los componentes protésicos y los tejidos de soporte [16].

Ademads de las cargas funcionales, tal como se menciona en el parrafo anterior,
existen fuerzas asociadas a habitos parafuncionales como el bruxismo y el apretamiento
dental. Estas se caracterizan por la aplicacion repetida o sostenida de cargas durante
periodos prolongados, generando condiciones mecédnicas mds exigentes para los im-
plantes y sus componentes. Debido a su mayor duracidn y frecuencia de aplicacion, las
fuerzas parafuncionales han sido asociadas a un aumento del riesgo de complicaciones
biomecdnicas y a una mayor probabilidad de sobrecarga en los tejidos periimplantarios,
lo cual se debe considerar al momento de aplicar el tratamiento [16].
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Desde el punto de vista biomecénico, no solo es importante la magnitud de la
fuerza aplicada, sino también su direccion. Las cargas axiales tienden a transmitirse de
manera mas favorable a lo largo del eje del implante, mientras que las cargas oblicuas o
laterales generan componentes de flexion y momentos sobre el sistema implante-prote-
sis. Esto puede producir mayores concentraciones de tension en el hueso periimplan-
tario, en el pilar protésico y en el tornillo de fijacion. Por esta razon, en los analisis
biomecéanicos mediante elementos finitos resulta necesario considerar cargas inclinadas

que representen de mejor forma las condiciones reales de funcion masticatoria.

3.9. Exito y fracaso de soluciones implantarias

El éxito de una solucién implantaria no debe evaluarse tinicamente por la perma-
nencia del implante en boca, sino también por su capacidad para mantener una funcién
estable y predecible a largo plazo. Diversos autores han sefialado la necesidad de esta-
blecer criterios objetivos que permitan evaluar el desempeno de los implantes dentales
mediante estudios clinicos longitudinales y evidencia cientifica s6lida. En este contexto,
la oseointegracion ha sido reconocida como el principal mecanismo responsable de la
estabilidad bioldgica y mecanica de los implantes, constituyendo la base sobre la cual

se han desarrollado los criterios modernos de éxito implantario. [54].

Por otra parte, se senala que la evaluacion del éxito no debe realizarse unica-
mente mediante observaciones puntuales, sino a través de un seguimiento prolongado
en el tiempo. Esto se debe a que los cambios que ocurren en la interfaz hueso-implante
pueden desarrollarse de manera gradual y no siempre ser detectables en etapas tem-
pranas. Por esta razon, la movilidad clinica del implante y la respuesta sea observada
radiogréaficamente son consideradas variables fundamentales para determinar la estabi-

lidad y el éxito de una rehabilitacion implantosoportada [54].

En cuanto a los tejidos blandos, clinicamente se ha observado que las respuestas
de los tejidos gingivales pueden verse influenciadas por diversos aspectos relacionados
con la técnica implantoldgica, tales como la ubicacion, orientacion y altura del implan-
te, el disefio de la protesis y el mantenimiento realizado por el paciente. Aunque es
posible evaluar y cuantificar los cambios gingivales mediante indices especificos, estos

no parecen constituir un pardmetro determinante para establecer el éxito de un implante
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Lo anteriormente mencionado se puede resumir en los cinco criterios de éxito

emitidos por Albrektsson y cols en 1986 y que se indican en [55]:

1. Movilidad menor de 1 mm en cualquier direccion.

2. Graduacién de la radiotransparencia observada radiologicamente, pero sin defi-

nicion de criterios de éxito.
3. Pérdida 6sea no mayor de una tercera parte de la altura vertical del implante.

4. Inflamacion gingival factible de tratamiento. Ausencia de sintomas de infeccion,
ausencia de lesion a los dientes adyacentes, y ausencia de anestesia, parestesia o

vulneracion del canal mandibular o seno maxilar.

Con respecto a la longevidad de las rehabilitaciones implantosoportadas, estas
han sido ampliamente documentadas en la literatura cientifica. En un estudio realizado
por French et al., se evalu6 el comportamiento clinico de 10 871 implantes dentales
instalados en 4 247 pacientes, con periodos de seguimiento de hasta 22 afios. Los re-
sultados mostraron tasas acumuladas de supervivencia a nivel de implante de 98.5 % a
los 5 afos, 96.8 % a los 10 afios y 94.0 % a los 15 afos, evidenciando que los implantes
dentales constituyen una alternativa terapéutica altamente predecible y duradera cuando

se mantienen condiciones clinicas favorables [56].

Segtn se indica en [57], factores como la magnitud y direccion de las fuerzas
oclusales, la presencia de cantiléveres extensos, los contactos prematuros y las activi-
dades parafuncionales pueden generar condiciones de sobrecarga capaces de compro-
meter el comportamiento mecanico del sistema. Estas condiciones pueden favorecer
la apariciéon de micromovimientos excesivos en la interfaz hueso-implante, dificultar
la mantencién de la oseointegraciéon y aumentar la probabilidad de complicaciones
mecdnicas, tales como el aflojamiento o fractura de tornillos, fractura de componentes
protésicos e incluso la fractura del implante. En consecuencia, la correcta distribucion
de las cargas y el control de los factores biomecanicos constituyen aspectos esenciales
para preservar la estabilidad de los tejidos periimplantarios y maximizar la vida util de

las rehabilitaciones implantosoportadas.
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En sintesis, el éxito de una solucién implantaria depende tanto de la mantencion
de una adecuada oseointegracion como de su capacidad para soportar las cargas fun-
cionales a lo largo del tiempo. Por ello, la distribucion de tensiones en los componentes
protésicos y en los tejidos periimplantarios constituye un factor clave para la estabilidad
y longevidad de la rehabilitacion. En este contexto, el anélisis biomecanico permite
comprender mejor el comportamiento de los implantes frente a las cargas masticatorias

y contribuir a la estimacién de su desempefio a largo plazo.

3.10. Comportamiento mecanico de soluciones implan-

tosoportadas

El comportamiento mecédnico de una solucién implantaria estd determinado por
la forma en que las cargas son transmitidas desde la restauracion protésica hacia el
implante y, posteriormente, al hueso circundante. El anélisis de esta transferencia de
fuerzas en la interfaz hueso-implante constituye un aspecto fundamental para compren-
der el éxito o fracaso de una rehabilitacion implantosoportada. Tanto el implante como
el tejido 6seo deben trabajar dentro de un rango adecuado de solicitaciones mecanicas
para mantener condiciones fisioldgicas favorables. Una sobrecarga puede provocar re-
absorcion Osea o fallas mecanicas por fatiga en los componentes del sistema, mientras

que una carga insuficiente puede favorecer la pérdida 6sea asociada al desuso [58].

Durante la funcién masticatoria, los componentes protésicos se encuentran so-
metidos a combinaciones complejas de fuerzas verticales y horizontales. Sin embargo,
no todos los componentes de carga generan el mismo efecto sobre la respuesta mecani-
ca del sistema. Las fuerzas aplicadas en direccion axial tienden a ser de naturaleza
compresiva y resultan mas favorables para la estabilidad del implante y del hueso de
soporte. En consecuencia, la forma en que las tensiones son transferidas hacia el tejido
Oseo periimplantario constituye uno de los factores biomecanicos mas importantes para

el desempenio y la supervivencia a largo plazo de las soluciones implantarias [58].

La combinacién de fuerzas verticales y horizontales descrita en el parrafo ante-
rior, provoca a su vez una combinacion compleja de esfuerzos y deformaciones en los
distintos componentes del sistema, incluyendo la corona, el pilar, el implante y los teji-

dos periimplantarios. Desde el punto de vista biomecénico, el andlisis de estos permite
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identificar regiones donde se producen que podrian comprometer la integridad estruc-

tural de los componentes o alterar la respuesta bioldgica de los tejidos circundantes.

Con el prop6sito de cuantificar estas solicitaciones, es necesario emplear pardme-
tros que permitan describir el estado de esfuerzos y deformaciones presente en cada
punto de la estructura analizada. Entre los més utilizados en biomecanica se encuentran
los esfuerzos principales, el esfuerzo equivalente de Von Mises y las deformaciones uni-
tarias (strain). Estos pardmetros permiten evaluar la respuesta mecanica de los distintos
materiales que componen una rehabilitacion implantaria, asi como estimar el riesgo de

dafio en los componentes protésicos y en los tejidos periimplantarios.

3.10.1. Esfuerzos principales

En un estado general de esfuerzos tridimensional, las tensiones que actian sobre
un punto del material pueden representarse mediante componentes normales y cortan-
tes. Sin embargo, existe una orientacion particular en la que los esfuerzos cortantes
se anulan completamente, quedando tnicamente esfuerzos normales. Las direcciones
asociadas a esta condicion reciben el nombre de direcciones principales y los esfuerzos

normales que actuan sobre ellas se denominan esfuerzos principales [59].

Para un estado tridimensional de esfuerzos existen tres direcciones principales
mutuamente ortogonales y, por consiguiente, tres esfuerzos principales, denominados
generalmente como o1, 03 y 03. Estos representan los valores extremos de tension nor-
mal que pueden existir en un punto del material y permiten describir el estado tensional

de manera independiente de la orientacion original del sistema de coordenadas [59].

Por convencion, los esfuerzos principales se ordenan de manera que o; > 0, >
o3 (Figura 3.14). El andlisis de estos esfuerzos resulta de especial interés en ingenieria
debido a que proporciona una descripcion simplificada del estado de esfuerzos y facilita
la evaluacion del comportamiento mecanico de materiales y estructuras sometidos a car-
gas complejas. En el caso de las rehabilitaciones implantarias, los esfuerzos principales
permiten identificar regiones sometidas a maximas tensiones de traccién o compresion,
contribuyendo al analisis biomecénico de los tejidos periimplantarios y de los compo-

nentes protésicos [59].
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Figura 3.14: Circulo de Morh para el esfuerzo tridimensional [59].

3.10.2. Deformacion unitaria elastica (Strain)

La deformacién unitaria, corresponde a una medida de la variacién relativa de
longitud que experimenta un material cuando es sometido a una carga. En el caso de
una deformacion normal, ésta se define como la razén entre el cambio de longitud de
un elemento y su longitud original. Dentro del rango eléstico de comportamiento, la
relacion entre esfuerzo y deformacion estd descrita por la ley de Hooke (Ecuacion (3.1)),
la cual establece que ambas magnitudes son directamente proporcionales mediante el

modulo de elasticidad o médulo de Young E [59].

oc=F¢ (3.1

Cuando un material es sometido a una carga de traccién o compresion, no
s6lo experimenta deformacion en la direccion de aplicacion de la carga, sino también
deformaciones laterales perpendiculares a ella. En materiales lineales, homogéneos e
isotropicos, estas deformaciones laterales estan relacionadas con la deformacién axial
mediante la relacion de Poisson (v). Si la direccién axial es x, entonces las deformacio-

nes unitarias laterales son €, = €, = —ve, [59].
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Para un elemento en esfuerzo sobre oy, 0y y 0, simultdneamente, las deforma-

ciones normales estdn dadas por

&y = é [O’x -v(oy + O'Z)]
gy = é [O'y —v(oy + O'Z)] (3.2)
g, = % [O’Z —v(oy + O'y)]

En el ambito de la biomecdanica implantaria, el andlisis de las deformaciones
unitarias constituye una herramienta fundamental para evaluar la respuesta mecdnica de
los tejidos periimplantarios frente a las cargas funcionales. Tanto el hueso como la encia
experimentan deformaciones como consecuencia de las tensiones generadas durante
la masticacion, las cuales dependen de la magnitud y distribucién de los esfuerzos
transmitidos por la rehabilitacion. En particular, el estudio de las deformaciones en
el tejido 6seo permite analizar si las solicitaciones mecanicas se encuentran dentro
de rangos compatibles con la remodelacion dsea, mientras que en los tejidos blandos
proporciona informacién sobre deformaciones excesivas y adaptacion de estos a la

solucion implantaria.

3.10.3. Teorias de falla

Teoria de Von Mises

Para materiales ductiles, la teoria de la energia de deformacién méaxima (Von
Mises) predice que la falla por fluencia ocurre cuando la energia de deformacion to-
tal por unidad de volumen alcanza o excede la energia de deformacién por unidad de
volumen correspondiente a la resistencia a la fluencia en tensién o en compresion del

mismo material [59] .
Dado un estado general tridimensional de esfuerzos, el criterio de Von Mises

permite obtener un esfuerzo equivalente capaz de representar dicho estado tensional

mediante un dnico valor escalar dado por

1/2
[(O‘x - O'y)2 +(oy — o) + (0, — 0)* +6 (szy + TyzZ + TZZX)] (3.3)

5l
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La fluencia del material ocurrird entonces cuando
o 28, (3.4)

La relacion (3.4) resulta util para el anélisis biomecénico de los componentes

de la solucién implantosoportada que utilizan materiales ductiles como el titanio.

Teoria del esfuerzo normal maximo

Para materiales fragiles, la teoria del esfuerzo normal maximo (ENM) estipula
que la falla ocurre cuando uno de los tres esfuerzos principales es igual o excede la
resistencia. Se colocan los esfuerzos principales de un estado general de esfuerzo en la

forma ordenada o > 0, > 03 y la teoria predice que la falla ocurre cuando

donde S,; y S, son resistencias a la tension y a la compresion, respectivamente,

dadas como cantidades positivas [59].

3.10.4. Fatigay vida util

Si bien la evaluacion de la falla estatica permite determinar si un componente
es capaz de resistir una carga determinada sin experimentar deformacion pléstica, en
diversas aplicaciones los materiales se encuentran sometidos a cargas repetitivas du-
rante periodos de tiempo. Bajo estas condiciones, pueden desarrollarse mecanismos de
dafio progresivo que eventualmente conduzcan a la falla del material, aun cuando los
esfuerzos aplicados sean inferiores a su limite de fluencia [60]. Este fendmeno, conocido
como fatiga, resulta de especial interés en implantologia oral debido a que los implantes
y sus componentes estdn expuestos continuamente a cargas ciclicas generadas por la
masticacion y otras actividades funcionales, las cuales pueden influir significativamente

en su desempefio y vida util.

La resistencia de un material frente a cargas ciclicas suele evaluarse mediante la
denominada curva esfuerzo-vida o curva S-N. Esta curva se obtiene experimentalmente
sometiendo probetas a distintos niveles de esfuerzo maximo y registrando el niimero de
ciclos necesarios para producir la falla en cada caso. Posteriormente, los resultados se

representan graficamente relacionando el esfuerzo maximo aplicado con el nimero de
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ciclos hasta la fractura. Debido a que la cantidad de ciclos requerida para producir la
falla puede alcanzar valores muy elevados, el nimero de ciclos se representa habitual-

mente en escala logaritmica [60].

En general, esfuerzos maximos elevados producen la falla del material tras un
numero relativamente bajo de ciclos, mientras que al disminuir la magnitud del esfuer-
zo aplicado aumenta la cantidad de ciclos necesarios para provocar la fractura. Esta
tendencia continta hasta alcanzar un valor conocido como limite de fatiga o limite de
resistencia, definido como el nivel de esfuerzo para el cual la falla no ocurre aun cuando
el material sea sometido a un nimero extremadamente elevado de ciclos de carga. En
el caso de los aceros de bajo carbono, este limite de fatiga suele encontrarse aproxima-

damente en torno a la mitad de su resistencia ultima [60].

Parala aleacién de titanio Ti-6Al-4V, utilizada en soluciones implantosoportadas

como se menciond previamente, el grafico esfuerzo-vida se muestra en la figura 3.15.
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Figura 3.15: Curva S-n para la aleacion Ti-6Al1-4V [61].

La curva S-N permite relacionar la magnitud del esfuerzo aplicado con la vida
util del material, sin embargo, en diversas aplicaciones reales las cargas no varian de
forma simétrica entre traccion y compresion. En estos casos, el ciclo de carga queda

definido por un esfuerzo maximo o4 y un esfuerzo minimo oy, , siendo necesario
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caracterizar tanto la amplitud de la fluctuacion como el nivel promedio de carga al
que se encuentra sometido el material. Para ello se utilizan los conceptos de esfuerzo

alternante y esfuerzo medio (Ecuaciones (3.6) y (3.7)) respectivamente [59].

oy = M (3.6)

_ Omax + Omin
Om = —2

Ademds de la implementacion de las ecuaciones (3.6) y (3.7), se hace necesa-

(3.7)

rio incorporar criterios que consideren el efecto combinado del esfuerzo medio y del
esfuerzo alternante. Entre los métodos més utilizados para este propdsito se encuentran

los criterios de Goodman, Soderberg y Gerber [59].

Cada uno de ellos representa una aproximacion distinta al comportamiento del
material, siendo el criterio de Soderberg el més conservador, el de Gerber el menos
conservador y el criterio de Goodman una solucion intermedia.

El criterio de Soderberg se expresa mediante la Ecuacién (3.8):

o, Oon 1
4L zm_ - (3.8)
Se S, =n

donde S, corresponde al limite de fatiga del material, S, al limite de fluencia y
n al factor de seguridad.

Por su parte, el criterio de Goodman modificado considera la resistencia ultima
del material y se expresa mediante la Ecuacién (4.3):

o, o 1
a4 Lzm_ - (3.9)
Se Sul I’l
donde S, representa la resistencia dltima a la traccién del material.
Finalmente, el criterio de Gerber propone una relacién parabdlica entre el es-

fuerzo medio y el esfuerzo alternante, dada por la Ecuacién (3.10):

2
no, (no,
+ =1 3.10
5. ( S ) G-10)

Ademéds de los criterios de fatiga, es comun verificar la posibilidad de fluencia
durante el primer ciclo de carga mediante el criterio de Langer cuando se evalda fatiga

mediante Goodman o Gerber. Este criterio considera la combinacién del esfuerzo medio
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y el esfuerzo alternante, estableciendo que la fluencia ocurre cuando la suma de ambos
alcanza el limite de fluencia del material. Su expresion se muestra en la Ecuacion (3.11)
[59]:

S
Oyt oy = — (3.11)
n

donde S, corresponde al limite de fluencia del material y n al factor de seguridad.

Considerando lo anterior, la evaluacién mediante criterios de fatiga como So-
derberg, Goodman y Gerber, junto con la verificacion de fluencia mediante el criterio
de Langer, es fundamental para estimar la confiabilidad de las soluciones implantarias

y analizar su capacidad para mantener un funcionamiento seguro en el tiempo.

3.10.5. Meétodo de elementos finitos

El estudio del comportamiento mecanico de estructuras bioldgicas, como se
ha mencionado anteriormente, requiere analizar la respuesta de los tejidos frente a las

cargas a las que estan sometidos.

En estructuras simples con geometrias regulares y propiedades homogéneas es
posible obtener soluciones exactas mediante métodos analiticos. Sin embargo, cuando
la geometria, las propiedades del material o las condiciones de carga presentan una
mayor complejidad, como ocurre habitualmente en estructuras bioldgicas, la resolucién
analitica del problema se vuelve impracticable. En estos casos, el Método de los Ele-
mentos Finitos (FEM) proporciona una solucién aproximada mediante la subdivision
de una geometria compleja en un nimero finito de elementos de geometria simple,
permitiendo analizar la distribucion de esfuerzos y deformaciones generados por las

cargas aplicadas [62].

La construccién de un modelo de elementos finitos comienza con la definicion
de la dimensionalidad del problema, pudiendo desarrollarse andlisis unidimensionales,
bidimensionales o tridimensionales. Una vez definida la dimensionalidad del problema,
es necesario generar una representacion geométrica de la estructura a analizar. Para
ello pueden emplearse distintas técnicas de adquisicion y reconstruccidon geométrica,
tanto automatizadas como manuales. Entre las técnicas automatizadas se encuentran

el escaneo laser y la tomografia computarizada, las cuales permiten obtener modelos
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digitales de alta resolucion. La adecuada representacion de la geometria constituye un
aspecto fundamental en la construccion del modelo, ya que influye directamente en la
capacidad del anélisis para reproducir el comportamiento mecéanico de la estructura real
[62].

Una vez definida la geometria del modelo, ésta debe subdividirse en un nimero
finito de regiones simples denominadas elementos finitos. Los elementos se encuentran
conectados entre si mediante nodos, formando una red continua conocida como malla.
Los nodos corresponden a ubicaciones especificas del espacio donde se definen los
grados de libertad del sistema y donde se calculan los desplazamientos generados por
la aplicacion de las cargas. Por su parte, los elementos constituyen las unidades bésicas
del modelo y contienen las relaciones matematicas que permiten describir el compor-

tamiento mecénico entre nodos adyacentes [62].

El tipo de elemento utilizado depende de la dimensionalidad del problema.
En andlisis bidimensionales es habitual emplear elementos triangulares o cuadrilate-
ros, mientras que los modelos tridimensionales suelen utilizar elementos tetraédricos,
prismaticos o hexaédricos. A medida que aumenta el nimero de nodos y elementos,
el modelo es capaz de representar con mayor precision la geometria y la distribucion
de esfuerzos y deformaciones. Sin embargo, este incremento también implica mayores

requerimientos computacionales durante la resolucion numérica [62].

Con el fin de equilibrar precision y costo computacional, es comin emplear ma-
llas mads refinadas en regiones donde se esperan concentraciones de esfuerzos o cambios
geométricos significativos, manteniendo elementos de mayor tamafio en zonas menos
criticas. De esta manera, es posible mejorar la calidad de los resultados sin incrementar
innecesariamente el tiempo de célculo y los recursos computacionales requeridos por

el analisis [62].

Una vez generada la malla, es necesario asignar las propiedades mecénicas de
los materiales que componen el modelo. En analisis biomecdnicos, las propiedades
mas utilizadas son el mddulo de elasticidad y la relacion de Poisson [62]. Una de las
principales ventajas del Método de los Elementos Finitos es la posibilidad de incor-
porar las propiedades mecanicas de los distintos tejidos en el modelo. Los materiales

pueden considerarse isotropicos, con propiedades iguales en todas las direcciones, o
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anisotrépicos [62].

Ademds de la geometria, malla y propiedades de los materiales, un modelo de
elementos finitos requiere la definicién de condiciones de borde y cargas aplicadas. Las
condiciones de borde corresponden a restricciones de desplazamiento o rotacién que
evitan movimientos rigidos del modelo y garantizan una solucién tnica del problema;
su correcta seleccion es fundamental, ya que pueden influir significativamente en los
resultados obtenidos y, por ello, deben representar de manera adecuada las condicio-
nes reales del sistema analizado. Por su parte, las condiciones de carga describen las
acciones mecdanicas que actian sobre la estructura y se definen mediante su magnitud,

direccién y punto de aplicacion [62].

Flnalmente, la respuesta mecanica del sistema se determina mediante la resolu-
cion de un conjunto de ecuaciones algebraicas que relacionan las fuerzas aplicadas, las

propiedades mecanicas del modelo y los desplazamientos de los nodos.

La formulacién general del problema puede expresarse mediante la ecuacion

{F}=[K|{D} (3.12)

donde {F} corresponde al vector de fuerzas aplicadas, [ K] representa la matriz
global de rigidez del sistema y {F'} corresponde al vector de desplazamientos nodales.
La matriz de rigidez incorpora informacién tanto de la geometria como de las propieda-
des mecdnicas de los materiales, permitiendo determinar la respuesta estructural frente

a las cargas impuestas [62].

Una vez calculados los desplazamientos nodales, es posible obtener la distri-
bucién de deformaciones y, posteriormente, la distribucion de esfuerzos mediante las

relaciones constitutivas del material [62].

3.10.6. Justificacion software ANSYS

ANSYS Mechanical es ampliamente utilizado en aplicaciones de ingenieria
debido a su capacidad para realizar andlisis estructurales mediante el Método de los
Elementos Finitos, permitiendo evaluar esfuerzos, deformaciones y desplazamientos
en sistemas sometidos a diferentes condiciones de carga. El software incorpora herra-

mientas para modelado de materiales, definicion de contactos lineales y no lineales,
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generacion de mallas y andlisis de fatiga, lo que permite representar adecuadamente el

comportamiento mecanico de sistemas complejos [63].

Estas capacidades son particularmente relevantes en el estudio biomecanico
de soluciones implantarias, donde es necesario modelar la interaccién entre implan-
tes, componentes protésicos y tejidos bioldgicos, asi como analizar la distribucion de

esfuerzos y deformaciones bajo cargas funcionales.
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4. Metodologia

4.1. Scanner intraoral

La geometria inicial de la arcada dentaria fue obtenida mediante un escaneo
intraoral digital realizado por un profesional odontolégico. Esta técnica permite captu-
rar la morfologia tridimensional de dientes y tejidos blandos mediante la adquisicion
de im4genes sucesivas que posteriormente son reconstruidas computacionalmente para
generar un modelo tridimensional de alta resolucion. El modelo obtenido fue exportado
en formato STL para su posterior procesamiento y utilizacion en el desarrollo de los

modelos geométricos empleados en las simulaciones numéricas.

Posteriormente, el archivo STL obtenido a partir del escaneo tridimensional fue
importado en el software MeshMixer para realizar el tratamiento inicial de la geometria.
Dado que el archivo correspondia a una malla superficial de la arcada dentaria y no
a un solido volumétrico, fue necesario realizar una etapa de limpieza y simplificacion
geométrica antes de su uso en el modelado CAD (Figura 4.1a). En primer lugar, se aislo
la regién anatémica de interés, correspondiente a la zona donde se ubicaria la corona
protésica y los tejidos periimplantarios asociados. Para ello, se eliminaron manualmente
las porciones de malla que no formarian parte del analisis, descartando sectores de la
arcada completa y dientes circundantes que no eran relevantes para los objetivos de la

simulacién (Figura 4.1b).

Figura 4.1: Proceso de obtencién de la geometria: a) Malla superficie de arcada superior
obtenida mediante scanner intraoral. b) Aislacion de zona de interés. ¢) Corte transversal
realizado en la zona de simulacion.



El proceso de segmentacion se realizé mediante cortes sucesivos sobre la su-
perficie STL, eliminando fragmentos de malla hasta obtener una region localizada del
modelo. Durante esta etapa, se efectué ademads un corte transversal en la zona de interés,
con el propoésito de definir el contorno anatémico necesario para las etapas posteriores
de reconstruccion geométrica. Este corte permitio extraer referencias de la silueta ex-
terna del tejido 6seo y del tejido gingival, las cuales fueron utilizadas posteriormente
como base para la generacion de las geometrias asociadas a los tejidos periimplantarios
(Figura 4.1c). El mismo proceso se realiz6 para el tratamiento de la zona anterior pos-
terior (Figura 4.2).

Figura 4.2: Malla superficie de arcada superior para obtencién de corona posterior.

A partir de la regién aislada también se obtuvo la geometria inicial de la corona
dental. Debido a que el archivo STL original contenia detalles superficiales propios del
escaneo, incluyendo pequeiios surcos e irregularidades que no aportaban de manera sig-
nificativa al andlisis biomecénico, se aplicé un proceso de suavizacion de malla sobre la
corona. El objetivo de esta simplificacion fue conservar la morfologia funcional general
de la pieza, manteniendo las caracteristicas geométricas relevantes para la aplicacion de
cargas y el contacto oclusal, pero reduciendo detalles locales de caracter principalmente
anatémico o estético. Esta operacion permitié obtener una geometria menos irregu-
lar y de menor complejidad computacional, facilitando su posterior procesamiento en
software CAD y disminuyendo el costo asociado a las etapas de mallado y simulacion

numérica (Figura 4.3).
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(a) (b)

Figura 4.3: Mallas obtenidas para la corona: a) Incisiva superior. b) Posterior superior.

Finalmente, una vez aislada laregion de interés, extraidas las referencias geométri-
cas necesarias y suavizada la superficie de la corona, el modelo tratado fue exportado
nuevamente en formato STL. Es importante destacar que todo el procedimiento descri-
to previamente, incluyendo la segmentacion de la malla, la obtencidn de los contornos
anatémicos de referencia y el suavizado de la geometria de la corona, se llevé a cabo de
manera independiente tanto para la zona anterior como para la zona posterior, generando
asi dos conjuntos de modelos representativos de cada condicién anatomica estudiada.
Los archivos resultantes constituyeron la base geométrica para las etapas posteriores de
reconstruccion y conversion a modelo sélido en Autodesk Inventor, donde se continud

con el desarrollo de los componentes necesarios para la simulacion.

4.2. Modelado 3D

4.2.1. Tejidos biologicos

Para el modelado 3D se utilizé el software Autodesk Inventor. La reconstruc-
cién de los tejidos de soporte se llevo a cabo importando la geometria de la seccion
transversal previamente trabajada en Meshmixer, y a partir de la silueta obtenida, se
procedid a dibujar el contorno del tejido 6seo que alojaria la solucién implantosoportada
(Figura 4.4a). Este procedimiento permitié generar una representacion simplificada de
la anatomia del hueso, manteniendo las dimensiones generales observadas en el modelo

anatémico original.
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(a) (b)

Figura 4.4: Proceso de modelamiento del maxilar superior en zonas de simulacion: a)
Dibujo de contorno segin malla trabajada en Meshmixer. b) Hueso maxilar anterior
modelado. ¢) Hueso maxilar posterior modelado.

Posteriormente, se aplicé la funcién offset sobre el contorno externo del hueso
con el objetivo de definir el espesor de la capa cortical. El valor utilizado para este
espesor fue de 0.8 mm para la zona maxilar anterior y 1.7 mm para la zona maxilar
posterior [64]. Una vez obtenidos los contornos correspondientes al hueso cortical y
al hueso trabecular, se realizd una operacién de extrusion para generar el volumen
tridimensional de ambos tejidos, transformando la geometria bidimensional inicial en
un modelo sélido apto para su utilizacién en las etapas posteriores de ensamblaje y

simulacién numérica (Figura 4.4b y 4.4c).

Una vez generado el modelo sélido del tejido dseo, se procedid a la construccion
de la geometria correspondiente al tejido gingival anterior y posterior que se observa
en las Figuras 4.5a y 4.5b respectivamente. Para ello, se utilizo el contorno externo
previamente definido para el hueso, sobre el cual se aplic6 nuevamente la funcion offset
con el fin de generar el espesor del tejido blando periimplantario. El valor utilizado para
este espesor fue de 1.5 mm tanto para el tejido gingival anterior como posterior [65].
Luego de esto, la geometria resultante fue extruida para obtener un volumen sélido
tridimensional representativo del tejido gingival, manteniendo la relacién anatémica

observada entre los tejidos duros y blandos de la zona de estudio .
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(a) (b)

Figura 4.5: Tejido gingival modelado 3D: a) Zona anterior. b) Zona posterior.

4.2.2. Componentes solucion implantosoportada

La geometria de la corona dental fue obtenida a partir del archivo STL previa-
mente procesado en MeshMixer. Esta malla fue importada en Autodesk Inventor, donde
se aplicaron las herramientas de conversion disponibles en el software para transformar
la superficie mallada en un cuerpo sélido. Este procedimiento permitié conservar la
morfologia general de la corona obtenida del escaneo original, generando simultidnea-
mente una geometria compatible con las operaciones de modelado CAD, ensamblaje y

simulacién requeridas en las etapas posteriores del estudio (Figura 4.6).

(@) (b)

Figura 4.6: Coronas protésicas obtenidas: a) Incisivo superior. b) Posterior superior.
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Para el modelado del implante y del pilar protésico se utilizaron como referencia
componentes pertenecientes a la marca Straumann, especificamente del sistema de im-
plantes BLX, cuya informacién geométrica fue obtenida a partir de la documentacion

técnica y del material grafico disponible la padgina web oficial del fabricante.
Para el implante se utilizaron las medidas de la Figura 4.7 y una longitud nominal
de 10 mm seguin medida comercial [66]. Una vez establecida la escala en las imagenes

utilizadas para hacer el boceto en Autodesk Inventor, se reconstruyeron los perfiles

caracteristicos del implante mediante el trazado de sus contornos geométricos.

RB (Regular Base)

&3.5mm

ZF4.0mm

&2.9mm

F19mm

Figura 4.7: Dimensiones generales comerciales que se consideraron para modelado 3D
[66].

Posteriormente, este perfil fue utilizado para crear el modelo 3D mediante
operaciones de revolucion, extrusion y generacidn de roscas, obteniéndose la geometria
representativa del componente original. Este modelo de implante se utilizd para los

ensambles tanto de la zona anterior como (Figura 4.8).
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Figura 4.8: Implante modelado segin dimensiones comerciales generales [66].

El mismo procedimiento fue aplicado al pilar protésico SSC, donde se considerd
uno que fuese compatible con el tamafio de implante y conexidn previamente modelada.
Como las medidas que se usaron corresponden a una conexion tipo Base Regular/Base
Ancha (RB/WB del inglés Regular Base/Wide Base), se toma como referencia un pilar
RB/WB Variobase de 4.5 mm de didmetro y altura 5.5 mm [67]. Ademas, el cono de

conexion implante - pilar tiene una inclinacién de 7° [66] .

Considerando la Figura 4.9, se realiz6 el modelo 3D del pilar utilizando la misma
técnica que para el implante: trazado de contornos, extrusiones y revoluciones seguin

correspondia (Figura 4.10)
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Figura 4.9: Figura de referencia para modelado 3D de pilar SSC [67].

A

Figura 4.10: Pilar SSC modelado en Autodesk Inventor.

Al igual que para el pilar SSC, para el pilar ASC se tom6 como referencia el
pilar RB/WB Variobase con canal de tornillo angulado, 4.5 mm de didmetro y 5.5 mm
de altura y una angulacién méxima para la herramienta de apriete del tornillo de 25°

(Figura 4.11). El modelo 3D realizado se observa en la Figura 4.12.
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Figura 4.11: Figura de referencia para modelado 3D de pilar ASC [68]

Figura 4.12: Pilar ASC modelado en Autodesk Inventor.

4.3. Ensamble

Una vez finalizado el modelado 3D de los tejidos bioldgicos y de los compo-
nentes protésicos, todas las geometrias fueron exportadas desde Autodesk Inventor en
formato STL e importadas en ANSYS SpaceClaim para realizar el ensamblaje completo
del sistema implantario. El procedimiento se llevé a cabo de la misma manera para los

modelos correspondientes a la regién anterior y posterior.
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El proceso de ensamblaje comenz6 con la importacién del hueso maxilar, el
cual fue utilizado como referencia principal para el posicionamiento del resto de los
componentes. Posteriormente, se import6 el implante y se ubicé perpendicularmente a
la superficie del hueso, ajustando su posicion hasta alcanzar la profundidad de insercién
requerida. Debido a que el modelo 6seo habia sido generado inicialmente como un
sOlido continuo, fue necesario generar el alojamiento del implante mediante operacio-
nes booleanas. Para ello, se utilizo la herramienta de deteccion de interferencias de
SpaceClaim, usando la propia geometria del implante para sustraer material del hueso

y obtener una cavidad con dimensiones coincidentes con la superficie del implante.

Una vez posicionado el implante, se incorpor6 el pilar respetando la configu-
racion geométrica de la conexion definida en el modelado CAD. Posteriormente, se
anadi6 el tejido gingival, el cual también requiri6 la generacion de cavidades mediante
operaciones booleanas para generar los vaciados provocados por el cuello del implante
y del pilar. Ademas, se modifico el espesor inicial de la encia con el fin de obtener
una representacion anatomicamente mas realista de los tejidos periimplantarios y su

interaccion con los componentes de la solucién implantosoportada.

Finalmente, se incorpord la corona protésica al ensamblaje. Debido a que la
geometria de la corona habia sido generada inicialmente como un sélido macizo, fue
necesario realizar una nueva operacion de sustraccion utilizando la geometria externa
del pilar. De esta manera se gener6 el espacio interno requerido para el correcto aco-
plamiento entre ambos componentes. Este paso permiti6 reproducir de forma adecuada

la configuracion cemento-atornillada considerada en el presente estudio.

En cuanto a la preparacion geométrica, se realizé una revision completa del
ensamblaje con el objetivo de identificar y corregir geometrias susceptibles de generar
problemas numéricos durante las simulaciones. En particular, se suavizaron y redondea-
ron aristas agudas mediante la incorporacion de radios de acuerdo con las limitaciones
geométricas de cada componente. Ademds, se faceted la corona con la herramienta
Shrinkwrap para disminuir el mallado que traia desde inventor y hacer la simulacion
menos pesada computacionalmente y se procedio a hacer el vaciado en el tejido gingival

donde se asienta la corona.
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(a) (b)

Figura 4.13: Ensamble 3D de solucién implantaria con Pilar ASC y corona incisiva: a)
Vista isométrica. b) Vista en corte transversal.

(@) (b)

Figura 4.14: Ensamble 3D de solucién implantaria con Pilar SSC y corona molar: a)
Vista isométrica. b) Vista en corte transversal.

El resultado de este proceso fue un ensamblaje geométricamente consistente y

listo para las etapas posteriores de mallado y simulacion numérica (ver Figuras 4.13 y
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4.14).

4.4. Definicion de materiales

Una vez completado el ensamblaje geométrico del sistema implantario, se pro-
cedi6 a la definicion de las propiedades mecdnicas de los materiales utilizados en las
simulaciones mediante el médulo Engineering Data de ANSYS Workbench. Los ma-
teriales considerados en el estudio fueron zirconia para la corona protésica, aleacion
de titanio Ti-6Al-4V para los componentes metdlicos del sistema implantario, hueso
cortical, hueso trabecular y tejido gingival. Los valores especificos de las propiedades
mecanicas asignadas a cada material fueron definidos a partir de los antecedentes bi-

bliograficos presentados previamente en el marco tedrico (ver Tabla 4.1).

Para la zirconia, la aleacion Ti-6Al-4V y el tejido gingival se asumié un com-
portamiento eldstico lineal isotrépico. En consecuencia, cada material fue definido
mediante la incorporacion de su médulo de elasticidad y relacion de Poisson dentro de

las propiedades de elasticidad isotropica disponibles en ANSYS.

Por otra parte, el hueso cortical y el hueso trabecular fueron modelados consi-
derando un comportamiento ortotropico, con el objetivo de representar la dependencia
direccional de sus propiedades mecénicas. Para ello, ambos materiales fueron definidos
mediante la incorporacion de sus correspondientes modulos de elasticidad y coeficien-

tes de Poisson.

4.5. Simulacion preliminar

Antes de implementar el modelo anatémico definitivo, se desarrollaron algunas
simulaciones preliminares utilizando una geometria simplificada compuesta unicamen-
te por el implante, el pilar y el hueso. El objetivo de estas simulaciones fue evaluar el
comportamiento inicial del modelo, probar la condiciones de contacto y obtener una

primera estimacion de los requerimientos computacionales asociados al analisis.
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Tabla 4.1: Propiedades mecénicas de los materiales utilizados en las simulaciones. Las
propiedades mecanicas aqui descritas, fueron previamente mencioandas y citadas en la

seccion Marco Teorico.

Material Propiedad Valor Unidad Modelo
Titanio Ti-6Al-4V E 110 GPa Isotrépico
14 0.35 -
Sy 930 MPa
Zirconia E 205 GPa Isotrépico
v 0.32 -
Sut 990 MPa
Tejido gingival E 37.36 MPa Isotrépico
v 0.45 -
Hueso cortical E, 12600 MPa  Transv. isotropico
E, 19400 MPa
E, 12600  MPa
Vay 0.253 -
Vyz 0.253 -
Viz 0.300 -
Gy 5700 MPa
Gy, 5700 MPa
Gy, 4850 MPa
Hueso trabecular E, 1148 MPa  Transv. isotrépico
E, 1148 MPa
E, 210 MPa
Vxy 0.322 -
Vyz 0.010 -
Viz 0.010 -
Gy 434 MPa
Gy, 68 MPa
G 68 MPa

Para estas simulaciones, la interfaz implante-hueso fue modelada mediante una

condicién de contacto tipo bonded, con el propdsito de representar una situacion de

oseointegracion completa. Por otra parte, la unién entre el implante y el pilar fue tam-

bién definida mediante un contacto friccional con un coeficiente de friccion de 0.3

[69]. Sobre el pilar se aplicé una carga oblicua de 100 N inclinada 30° respecto al eje

longitudinal del implante, reproduciendo una condicién simplificada de la solicitacién

mecdnica real. Ademds, se incluyd una conexidn tipo viga que simula el tornillo de

conexion y a la que se aplico la pretension de 330 N (Figura 4.15).
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E: Copy of Static Structural
Static Structural

Time: 1,5

25-06-2026 21:03

[ Fixed Support

Bl Force: 0. N

[l Bolt pretension: 330, N

Figura 4.15: Ensamble y condiciones de borde de simulacion simplificada.

En la distribucién de esfuerzos del cono del pilar (Figura 4.16a) no se iden-
tificaron patrones anormales, sin embargo, el principal hallazgo obtenido durante es-
tas simulaciones fue la identificacion de una singularidad numérica localizada en la
transicion entre la conexion cénica del implante y la zona correspondiente a los 16bulos
antirrotacionales. Especificamente, la singularidad se origin6 en los pequefios radios de
curvatura existentes en la base de los I6bulos, donde la combinacién de una geometria
compleja y un tamafio de elemento insuficiente provocaba concentraciones artificiales
de esfuerzo (Figura 4.16b). Este comportamiento permiti6 establecer que dicha regién
requeria un refinamiento local considerable y una especial atencion en la calidad de los
elementos, con el propdsito de representar adecuadamente la geometria y minimizar la

aparicion de errores numéricos asociados a la discretizacion.
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E: Copy of Static Structural
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alent (von-Mises) Stress

Type:

Unit: MPa

25-06-2026 21:23
1945,6 Max
17295

15133
12072

1081 257,01
8649 Node 152381 /8
648,76
43262

e

21648

2

0,33787 Min 255,45 %
Node 150827

466,17 |

Node 147920

3,000 (mm)

1234,4 \
Node 69272

(b)

Figura 4.16: Distribucién de esfuerzos en el pilar: a) Esfuerzos en el cono de conexioén.
b) Senalizacion de la singularidad en los 16bulos.

Durante esta etapa se implementaron diversas estrategias para reducir la singu-
laridad identificada en la base de los 16bulos, entre ellas el refinamiento progresivo de
la malla, la mejora de la calidad de los elementos en la region critica y el ajuste de
distintos parametros asociados a la formulacién del contacto, como la rigidez normal
del contacto, sin embargo, no fue posible eliminar completamente este comportamiento
numérico (Figura 4.17). Los resultados obtenidos evidenciaron que la singularidad per-
sistia independientemente del nivel de refinamiento aplicado, indicando que su origen
estaba principalmente asociado a la complejidad geométrica de la transicioén entre el

cono y los I6bulos antirrotacionales.
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(b)

Figura 4.17: Refinamiento realizado en la zona comprometiad: a) Singularidad obser-
vada. b) Mallado en la zona.

Considerando lo anterior, y con el objetivo de obtener un modelo numéricamen-
te estable que permitiera evaluar el comportamiento mecénico global de la solucién
implantosoportada, se optd por simplificar la geometria de la conexién implante-pilar
utilizada en las simulaciones definitivas. Esta simplificacion consistié en reemplazar
los 16bulos antirrotacionales por una conexion cilindrica equivalente, eliminando asi la
geometria responsable de la singularidad numérica. la condicién antirrotacional antes
proporcionada por los 16bulos, ahora fue reproducida mediante la incorporacién de una
restriccion de tipo Desplazamiento Remoto (Remote Displacement) que bloquea el

giro del pilar alrededor de su eje longitudinal.

Adicionalmente, se identificé una segunda concentracion localizada en la zona
de apoyo entre el cono del pilar y el cono interno del implante, correspondiente al limite
donde ambas superficies terminan su contacto. Esta observacion permitié reconocer

anticipadamente otra regidn critica del modelo, la cual posteriormente fue considerada
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dentro de la estrategia de refinamiento de malla y del anélisis de singularidades desa-
rrollado para las simulaciones definitivas. Ademads, la misma singularidad detectadas

en los 16bulos del pilar, fue observada en los 16bulos del implante. (Figura 4.18)

E: Copy of Static Structural
Equivalent Stress 2
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

Time: 25
25-06-2026 21:26
14372 Max
12776
1179
958,19
798,51
638,82
479,14
31946
159,78
0,092673 Min

Figura 4.18: Distribucion de esfuerzos en la zona interna de la conexion del implante.
Se aprecian ambas singularidades mencionadas: en la zona de los 16bulos y en la parte
superior del cono.

Finalmente, estas simulaciones preliminares permitieron obtener una primera
estimacion del tamafo de malla requerido para representar adecuadamente la geometria
del conjunto, asi como del costo computacional asociado al problema. En particular, se
obtuvo una discretizacion aproximada de 809 793 elementos y un tiempo de resolucion
cercano a 17 min., informacion que resulto de utilidad para planificar las simulaciones

posteriores y definir estrategias de refinamiento para optimizar tiempos.

4.6. Definicion de contactos en Ansys Mechanical

La definicion de las interacciones entre los distintos componentes del modelo se
realizé mediante el mddulo Connections de ANSYS Mechanical. Inicialmente, se em-
pled la herramienta Crear Conexiones Autométicas (Create Automatic Connections),
la cual genera de forma automatica las regiones de contacto entre las superficies que
se encuentran en proximidad geométrica dentro del ensamblaje. Posteriormente, cada
una de las conexiones detectadas fue revisada y modificada manualmente de acuerdo
con las caracteristicas fisicas y biomecdnicas que se buscaba representar en el modelo.

Cabe destacar que la metodologia descrita en este capitulo aplica para ambos ensambles
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analizados, independiente de qué imagenes se utilicen para su explicacion.

La interfaz entre el implante y el tejido 6seo fue definida mediante contactos de
tipo Bonded con el propésito de representar oseointegracion completa (Figura 4.19 y
4.20). Ademas, la interaccion entre el implante y el tejido gingival fue modelada me-
diante una condicién de contacto No Separacion (No Separation). Esta configuracion
permite el deslizamiento tangencial entre las superficies, pero impide su separacion nor-
mal, y su seleccion se fundamenta en la funcidn bioldgica del tejido gingival alrededor
del implante, donde se establece una unién que contribuye al sellado periimplantario y

a la proteccion de tejidos profundos ante el medio oral (Figura 4.21).

Bonded - Maxilar posterior_3a_1\Solidd To BLX 4 mm 3a.
24-06-2026 14:06

\Solida To BLX 4 mm_3a 1\
r_32_1\Solid To BLX 4 mm_3a_1\

=1

¥ ShowErtors (0) ¥/ ShowWamings (1) ¥ Showlnfo (0) | Merge Messages (| Pop-uf

Figura 4.19: Contacto implante-hueso cortical.
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Figura 4.21: Contacto Implante-Tejido gingival.

Por otra parte, la conexion entre el implante y el pilar protésico fue definida me-
diante un contacto de tipo Friccional (Frictional) con un coeficiente de fricciéon de 0,3 y
formulacion Lagrangiano Aumentado (Augmented Lagrange) [69]. Esta condicion fue
aplicada desde la superficie conica de conexion hasta la region cilindrica equivalente
utilizada en el modelo simplificado. La utilizacién de un contacto friccional permite
representar la transferencia de carga existente entre ambos componentes, considerando
simultdneamente la posibilidad de transmision de esfuerzos mediante presion y friccion

entre las superficies acopladas (Figura 4.22).
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Frictional - Pilar SSC Torcfit 32 1\Solid2 To BLX 4 mm
2062026 105

B Frctional - il SSC Torcft 3a_1\Sold2 To BLX 4

B Frctional - il SSC Torcft 32_1\Sold2 To BLX 4

Figura 4.22: Contacto Implante-Pilar: a) Zona cénica. b) Zona de transicion. ¢) Zona

cilindrica.
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Ademads de la interaccion previamente descrita entre el implante y el pilar, este
ultimo presenta una interfaz de contacto con el tejido gingival a nivel cervical. Es-
ta interaccion fue modelada mediante un contacto de tipo Sin Friccién (Frictionless)
permitiendo la separacion de las superficies cuando las condiciones mecdnicas asi lo

requieran (Figura 4.23).

Frictionless - Geom.3\Solid2 To Pilar SSC Torcfit

Figura 4.23: Contacto Pilar-Tejido gingival.

En cuanto a la unién entre el pilar y la corona, esta fue definida mediante un
contacto de tipo Adherido (Bonded) para representar la unién cementada existente entre

ambos componentes en la solucién protésica analizada (Figura 4.24).

Bonded - posterior suavizado\Solid To Plar SSC Torcfit 3a N\Solid2
26062026 1409

[ 5onded - posterior suavizado\Solid To Pilar SSC Torcfi 3a_1\Solid2 (Contact Badies)
[ sonded - posterior o Pilar SSC Torcfi_3a_

! Show Errors (0) v Show Warninas (1) v/ Show Info (0) v/ Merae Messages v Pop-up Messaaes _

Figura 4.24: Contacto Pilar-Corona.

Respecto de la corona protésica, ademds de la unién cementada previamente
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descrita, se defini6 una interaccion con el tejido gingival mediante un contacto de tipo
Sin Friccién (Frictionless). Esta condicién fue seleccionada debido a que la corona se
encuentra apoyada sobre los tejidos blandos periimplantarios, pero sin establecer una
unién permanente con ellos. En consecuencia, la formulacién permite el contacto entre
ambas superficies y la transmision de presiones normales, manteniendo la posibilidad

de separacion cuando las condiciones de carga lo requieran (Figura 4.25).

Frictionless - Geom.3\Solid2 To posterior suavizado\Solid
24-06-2026 14106

Jess - Geom 3\Solid2 To posterior suavizado\Solid (Contact 8odies)

/ Show rrors (0) | Show Warninas (1) ¥ ShowInfo (0) ¥| Merqe Messaes v\ Pop-up Messaqes _

Figura 4.25: Contacto Corona-Gingival.

Finalmente, el tejido gingival fue unido al hueso cortical mediante una condi-
cion de contacto Adherido (Bonded). Esta permite representar la continuidad mecanica
existente entre ambos tejidos dentro del modelo, evitando movimientos relativos en la

interfaz y favoreciendo la estabilidad numérica de las simulaciones (Figura 4.26).

Bonded - Geom.3\Solid2 To Maxilar posterior_3a T\Solid4.
24-06-2026 1405

[ Bonded - Geom.3\Solid2 To Maxiar posterior 32_1\Solidé (Contact
Bl 5orded - Geom.3\soldz To Maniar posterior3a_1\Solicé

! ShowErors (0) ¥/ Show Warnings (1) ¥/ Show nfo (0) | Merge Messages | Pop-up Messages .

Figura 4.26: Contacto Gingival-Cortical.
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Con el objetivo de reducir la complejidad geométrica y numérica de las simula-
ciones, el tornillo de union entre el implante y el pilar no fue modelado explicitamente
mediante una geometria tridimensional detallada. En su lugar, se emple6 una represen-
tacion simplificada utilizando un elemento de conexion tipo viga (Beam Connection)

disponible en el médulo de Conexiones (Connections) de ANSYS Mechanical.

La unién fue definida mediante una seccidn transversal circular de 0.5 mm de
radio y una longitud de 4.5 mm, dimensiones representativas de la geometria general
del tornillo real y obtenidas utilizando como referencia imagenes y medidas conocidas
disponibles en la pagina web de Straumann usadas previamente en el modelamiento
tridimensional del pilar e implante. Este elemento fue conectado entre el implante y el
pilar mediante puntos remotos, permitiendo reproducir la funcién estructural del torni-

llo dentro del ensamble (Figura 4.27).

Circular - No Selection To No Selection
25-06-2026 3:56

B Circular - No Selecton To No Selecton

z

Figura 4.27: Coneccioén tipo Beam para representacion de tornillo de sujecion.

De esta forma, el conjunto de contactos definidos permite reproducir las prin-
cipales interacciones entre los componentes protésicos y los tejidos periimplantarios
considerados en el estudio. En la Tabla 4.2 se exponen de manera resumida los contactos

utilizados tanto para la simulacion del pilar SSC como del ASC.



Tabla 4.2: Configuracion de contactos utilizada en el modelo de elementos finitos.

Interfaz Tipo Formulacion Parametro adicional
Implante - Hueso cortical Bonded Program Controlled -

Implante - Hueso trabecular Bonded Program Controlled -

Implante - Encia No Separation Augmented Lagrange -

Implante - Pilar Frictional Augmented Lagrange u =0,3, NSF=0.1

Behavior = Assymetric

Pilar - Encia Frictionless Augmented Lagrange -

Pilar - Corona Bonded Program Controlled -

Corona - Encia Frictionless Augmented Lagrange -

Encia - Hueso cortical Bonded Program Controlled -

Adicionalmente, en todas las interfaces de contacto definidas en el modelo se
activo la opcion de Actualizar la rigidez en cada iteracion (Update Stiffness Each
Iteration). Esta configuracion permite que la rigidez efectiva asociada a cada contacto
sea recalculada durante cada iteracion del proceso de equilibrio, lo que resulta ttil
en analisis no lineales con multiples contactos, mejorando la estabilidad numérica y

favoreciendo la convergencia.

4.7. Mallado de la geometria

Ladiscretizacion del modelo se realizé en ANSYS Mechanical mediante elemen-
tos tetraédricos de segundo orden utilizando el método de mallado Patch Conforming.
Esta configuracion fue aplicada a todos los componentes del ensamble, incluyendo la
corona, el pilar, el implante y los tejidos periimplantarios. La seleccion de elemen-
tos cuadréticos permitié representar con mayor precision las superficies curvas y las
variaciones geométricas presentes en las distintas estructuras analizadas, mientras que
el método Patch Conforming facilité la generaciéon de una malla compatible con la
complejidad geométrica del modelo que generan los cambios de seccidon y radios de

curvatura pequenos (Figura 4.28).
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Figura 4.28: Mallado del ensamble para: a) Zona posterior. b) Zona anterior.
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La estrategia de mallado se basé en la combinacién de controles globales y refi-
namientos locales. Los refinamientos fueron aplicados principalmente en las interfaces
de contacto entre los distintos componentes del sistema, debido a que estas regiones
constituyen zonas criticas para la transferencia de carga y para la correcta lectura de
las condiciones de contacto definidas previamente. De igual manera, se incorporaron
refinamientos especificos en aquellas regiones donde se esperaba la aparicion de gran-

des esfuerzos y deformaciones, con el objetivo de mejorar la resolucion de los resultados.

En las Figuras 4.29 y 4.30 se observa, respectivamente, el mallado de cada com-

ponente del montaje posterior y anterior con las zonas refinadas segtin corresponde.
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Figura 4.29: Mallado de geometrias montaje posterior: a) Hueso. b) Implante. c) Pilar.
d) Tejido gingival. e) Corona SSC.
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Figura 4.30: Mallado de geometrias montaje anterior: a) Hueso. b) Implante. c) Pilar.
d) Tejido gingival. e) Corona ASC.

Adicionalmente, se realizaron refinamientos locales en zonas con pequefios ra-
dios de curvatura. Particularmente, en la transicion existente entre la conexidén cOnica
y la conexion cilindrica de la unidén implante-pilar existen radios de aproximadamente
0.1 mm. Debido a la reducida dimension de esta geometria, fue necesario utilizar ele-
mentos de menor tamaifio para representar adecuadamente la curvatura local y evitar la
generacion de elementos distorsionados que pudieran afectar la calidad de la malla y

provocar aparicion de singularidades numéricas.
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Los distintos controles de mallado aplicados a cada componente y region de
interés se resumen en la Tabla 4.3. Estos fueron aplicados tanto a la zona anterior como

a la zona posterior.

Tabla 4.3: Controles de mallado aplicados a los distintos componentes e interfaces del
modelo.

Region Control de mallado Tamaino [mm]
Pilar Body Sizing 0.20
Corona Body Sizing 0.50
Implante Body Sizing 0.30
Hueso Body Sizing 0.80
Pilar - Corona Contact Sizing 0.08
Pilar - Encia Contact Sizing 0.08
Implante - Pilar (cono) Contact Sizing 0.08
Implante - Pilar (zona cilindrica) Contact Sizing 0.07
Implante - Pilar (zona transicién) Contact Sizing 0.02
Implante - Hueso Contact Sizing 0.08
Implante - Encia Contact Sizing 0.10

Una consideracion adicional fue necesaria en la interfaz entre el implante y el te-
jido éseo. En esta region se empled un dimensionamiento de contacto (Contact Sizing)
de 0.08 mm sobre las superficies de contacto, mientras que el volumen principal del
hueso fue discretizado mediante un dimensionamiento de cuerpo (Body Sizing) de 0.5
mm. La diferencia entre ambos tamafios de elemento generaba una transicién abrupta
en el borde de la perforacion donde se inserta el implante, produciendo elementos con
relaciones geométricas desfavorables y una potencial pérdida de precision en el calculo

de los esfuerzos.

Con el fin de evitar esta situacion, se definidé una region anular alrededor del
orificio del implante sobre la cual se aplicé un dimesnionamiento de superficie (Face
Sizing) de 0.06 mm. Este refinamiento permiti6 extender gradualmente la zona de ele-
mentos finos mas alld del borde de la perforacion, reduciendo el cambio brusco de
tamano entre la malla refinada y la malla global del hueso y mejorando la calidad de los

elementos en esta region de especial interés (Figura 4.35).
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Figura 4.31: Anillo de refinamiento alrededor del orificio del hueso.

En cuanto a las métricas de la malla, para ambos ensambles, se muestra el

Element quality para algunas zonas de contacto importantes en la Figura 4.32.

(a) (b)

(©)

Figura 4.32: Element quality de algunas zonas de interés: a) Contacto Implante-Hueso.
b) Zona interna implante y alrededor. ¢) Conexién Pilar.

En cuanto a las métricas de las mallas, las Tablas 4.4 y 4.5 presentan un re-
sumen de las principales métricas de calidad de la malla obtenidas para los modelos
correspondientes a la solucion protésica con pilar de canal recto (SSC) y con pilar de
canal angulado (ASC), respectivamente. En ambas tablas se incluyen indicadores am-

pliamente utilizados para evaluar la calidad de la discretizacion, tales como Calidad de
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elementos (Element Quality), Sesgo (Skewness), Relacion de aspecto (Aspect Ratio)
y Relacion del Jacobiano (Jacobian Ratio), considerando sus valores minimo, maximo,

promedio y desviacion estandar para el ensamblaje completo.

En términos generales, ambas discretizaciones presentan valores promedio com-
patibles con una malla de buena calidad para el analisis mediante elementos finitos. Si
bien algunas métricas muestran valores minimos o maximos asociados a elementos
de mala calidad, éstos corresponden a un nimero reducido de elementos localizados
fuera de las zonas empleadas para la extraccion de resultados. En particular, dichos
elementos no se ubican en las interfaces de contacto ni en las regiones criticas donde
posteriormente se evaluaron los esfuerzos y deformaciones utilizados en el andlisis

biomecanico.

Tabla 4.4: Resumen de las principales métricas de calidad de la malla del ensamblaje
posterior.

Métrica Minimo Maximo Promedio Desv. Est.
Calidad del Elemento 0.02 1.00 0.72 0.14
Sesgo 0.00 1.00 0.42 0.20
Relacion de Aspecto 1.16 92.58 2.29 0.89
Jacobiano (Nodos de Esquina) 0.03 1.00 0.98 0.05

Tabla 4.5: Resumen de las principales métricas de calidad de la malla del ensamblaje
anterior.

Métrica Minimo Maéximo Promedio Desv. Est.
Calidad de Elemento 0.03 1.00 0.73 0.14
Sesgo 0.00 1.00 0.41 0.20
Relacion de Aspecto 1.17 88.77 2.26 0.82
Jacobiano (Nodos de Esquina) 0.03 1.00 0.98 -

Finalmente, las Tablas 4.6 y 4.7 resumen el nimero de elementos y nodos gene-

rados para cada uno de los componentes del modelo del sistema implantario posterior

y anterior respectivamente. Dichos valores corresponden a la malla utilizada para la

primera iteracion de obtencion de resultados de cara al andlisis e convergencia.
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Tabla 4.6: Numero de elementos y nodos de cada componente del ensamblaje posterior.

Componente Elementos Nodos
Corona posterior 91244 149977
Pilar SSC 136652 228277
Implante 264575 443076
Tejido gingival 70574 121234
Hueso 278731 460618
Total 841776 1403182

Tabla 4.7: Nimero de elementos y nodos de cada componente del ensamblaje anterior.

Componente Elementos Nodos
Corona incisivo 73070 121580
Pilar ASC 126344 212065
Implante 243987 410810
Tejido gingival 68328 110698
Hueso 217074 362248

Total 728803 1217401




4.8. Condiciones de borde

Las condiciones de borde fueron definidas de manera similar para los modelos
correspondientes al sector anterior (pilar ASC) y posterior (pilar SSC), diferenciandose

Unicamente en la magnitud de la carga aplicada.

D: Malla 4 Cono v=0.45
Static Structural

25-06-2026 16:30

0,000 5,000 10,000 (mm)

D: Malla 1 Cono
Static Structural

25-06-2026 16:41

[A] Remote Displacement

(b)

Figura 4.33: Condiciones de borde Fixed support y Fuerza oclusal en: a) Solucién
posterior. b) Solucién anterior.

La primera condicién de borde consisti6 en la aplicacién de un Fixed Support
sobre las superficies laterales del volumen dseo y del tejido gingival incluidos en el
modelo. Esta restricciéon impide el desplazamiento de dichas superficies en todas las
direcciones y permite representar de manera simplificada la continuidad mecanica exis-

tente entre el segmento modelado y los tejidos circundantes que no fueron incluidos



explicitamente en la simulacién (Figura 4.33).

D: Malla 4 Cono v=0.45
Static Structural

Time: 1,5

25-06-2026 16:27

[ Fixed support

[ rorce:o.n

8 eolt Pretension: 330, N
[D] Remote Displacement

D: Malla 1 Cono
Static Structural

L2

(b)

Figura 4.34: Condiciones de borde de Fuerza oclusal, pretension y desplazamiento
remoto en: a) Solucién posterior. b) Solucién anterior.

Adicionalmente, se incorporé una condicién de tipo Desplazamiento remoto
(Remote Displacement) sobre una de las superficies cilindricas internas del pilar. Esta
restriccion fue utilizada para impedir la rotacién del pilar alrededor de su eje longi-
tudinal, reproduciendo la funcidn antirrotacional originalmente proporcionada por los
I6bulos presentes en la conexion implante-pilar. Debido a que dicha geometria fue re-
emplazada por una conexion cilindrica simplificada durante el proceso de modelado,
fue necesario incorporar esta condicion de borde para mantener el comportamiento

mecanico asociado a la unién original (Figura 4.34).
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La pretension del tornillo de fijacion fue modelada mediante la herramienta Bolt
Pretension de ANSYS Mechanical. Esta condicion se aplico sobre el elemento tipo viga
utilizado para representar el tornillo de unién entre el implante y el pilar, considerando
una fuerza de pretension de 330 N [70]. La incorporacion de esta carga permitio repro-
ducir el estado inicial de apriete existente en la conexion antes de la aplicacion de las

cargas externas (Figura 4.34).

Tabular Data
|Steps ||7 Define By ||7 Preload [M] ||7 Preadjustment [mm] ||7 Increment [mm] |

101, Load 330, MiA M
212, Lock MSA [ [
&

Figura 4.35: Pretension aplicada tanto al tornillo de union de la solucion anterior como
posterior.

La aplicacion de las cargas se realizé en dos etapas. En la primera etapa (Step
1) se aplico unicamente la pretension del tornillo con el fin de generar el estado inicial
de contacto y precarga del sistema. Posteriormente, en la segunda etapa (Step 2), la
pretension fue bloqueada mediante la opciéon Bloqueo (Locked), manteniendo constan-
te la fuerza de apriete alcanzada en el Step anterior e incorporando la carga oclusal

correspondiente a cada caso de estudio (Figura 4.36).

Tabular Data e
Steps | Time [s] | [v 2 [N [[v v M) | Z (] steps |Time [s] |[w x M) {[v v [M] [[v Z [M]

111 0, 0, =0 0, 111 0, 0, 0, =1,
21 1. 0, 0. 0, 2|1 1. 0, 0, 0,
312 2, 100, =1, -173.2 32 2, -0, 121.4 =10,
& &

(a) (b)

Figura 4.36: Aplicacion fuerza oclusal en: a) Solucion posterior. b) Solucién anterior.

En [71], la fuerza de mordida maxima voluntaria (MVBF) medida en adultos
fue de aproximadamente 380 N en la zona posterior y 105 N en la zona anterior. Con-
siderando esto, para el modelo correspondiente al sector posterior (pilar SSC), la carga
oclusal fue definida mediante una fuerza de 200 N aplicada con una inclinacién de 30°

respecto al eje longitudinal del implante buscando representar una carga de masticacion
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normal y considerando las cargas utilizadas en [72].

Por otra parte, para el modelo correspondiente al sector anterior (pilar ASC), se
utilizé una fuerza de 100 N inclinada 30° respecto al eje longitudinal del implante. Esta
fuerza al ser cercana a la MVBF medida en [71], busca simular un comportamiento de

masticacion exigente.

En ambos casos, las cargas fueron aplicadas sobre la superficie oclusal de la
corona con el proposito de representar las condiciones de carga reales de cada region

anatémica.

4.9. Simulacion estatica

La simulacion estatica constituyo la primera etapa del anélisis biomecanico rea-
lizado en las soluciones implantosoportadas estudiadas. El objetivo de esta evaluacién
fue determinar la distribucién de esfuerzos y deformaciones generadas en los distintos
componentes y tejidos periimplantarios bajo la accion de las cargas funcionales definidas

previamente, las cuales serdn de utilidad para el procesamiento de informacion posterior.

Debido a la presencia de multiples interfaces de contacto, y zonas con pequeiios
radios de curvatura, los resultados obtenidos mediante la malla base fueron analiza-
dos de manera detallada con el fin de identificar posibles singularidades numéricas y
determinar las regiones criticas de cada componente para calcular sobre ellas valores

representativos de esfuerzo y deformacion.

Adicionalmente, los resultados obtenidos mediante esta simulacién fueron uti-
lizados para evaluar el Factor de Seguridad estético de los distintos componentes de la

solucioén protésica, el cual se obtiene segtn la relacion
FS=—— (4.1)
donde:

= F'S: factor de seguridad.

= §,: limite de fluencia del material.
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= oyM: esfuerzo equivalente de von Mises.

4.9.1. Pilar e Implante

La primera etapa del andlisis se enfocé en el pilar protésico. Los resultados ob-
tenidos mediante la malla base evidenciaron la presencia de una singularidad numérica
localizada de esfuerzos en la region de transicion geométrica entre la conexion conica
y la conexion cilindrica del pilar. Tras sucesivas modificaciones orientadas a mejorar la
calidad de los elementos, refinar la discretizacién local y ajustar parametros asociados

a los contactos, se observé que dicha singularidad persistia (Figuras 4.37 y 4.38 ).

D: Malla 4 Cono v=0.45
Equivalent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MP:

Time: 25

26-06-2026 0:19
912,36 Max
811,14
709,92
608,71
507,49
406,27
305,05
203,83
10261
1,3924 Min

A

Figura 4.37: Simulacién con malla base. Vista general del pilar.

0000 4500 9,000 (mm)
]

2250 6750
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D: Malla 4 Cono v=0.45
Equivalent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

Time: 25

26-06-2026 0:22

912,36 Max
811,14
70992
608,71
507,49
40627
305,05
203,83
10261
1,3924 Min

(b)

Figura 4.38: Andlisis de la singularidad numérica en la simulacién con malla base. a)
Ubicacion de la singularidad numérica. b) Acercamiento de la regidn critica, mostrando
el alto gradiente de esfuerzos.

Con el fin de evitar que esta singularidad afectara la interpretacion de los resul-
tados, y segtin la recomendacion en la pagina de ANSYS, el andlisis se centr en las
zonas adyacentes a la singularidad, donde los esfuerzos presentan un comportamiento
fisicamente representativo y tienden a converger hacia valores definidos a medida que la
malla es refinada [73]. Para ello se definieron regiones de seleccién (Named Selections)
que incluian las superficies de interés cercanas a la singularidad, excluyendo gran parte

de la region afectada por este artefacto numérico (Figura 4.39a).
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ises) Stress

26-06-2026 0:27

636,01 Max
565,64
495,26
42489
35452
28415
21378
1434
73033
2,6608 Min

568,46
Node 741138 /1
586,24 Y
61075 % Node 825393
Node 741130
ode

632,08
Node 741201
.84

s F

57086 l
Node 825778 559,
Node 82663:

(b)

Figura 4.39: Seleccidn definida considerada para anélisis de esfuerzos: a) Vista general.
b) Acercamiento a singularidad central de la Named Selection.

Si bien la exclusion de la regién singular permitié reducir considerablemente
la influencia de la singularidad numérica sobre la distribucién de esfuerzos, aun se
observaba una singularidad en la zona central de la Seleccion Definida (Named Selec-

tions) posiblemente debido al contacto del pilar con el borde del implante (Figura 4.39b).

Con el objetivo de minimizar completamente la influencia de este fendmeno
numérico, se implementd un criterio adicional basado en percentiles. En particular, se
adopto el percentil 99 (P99) de la distribucién de esfuerzos como valor maximo repre-
sentativo del componente. Esta metodologia permite excluir un pequefio porcentaje de
los valores més elevados, los cuales se encuentran asociados principalmente a concen-
traciones localizadas originadas por la singularidad y conservando al mismo tiempo
la informacién del comportamiento mecénico predominante de la regién analizada. La

aplicacion de este criterio resulta adecuada debido a que el hotspot ocupa una fraccién
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muy reducida del drea total evaluada, mientras que la gran mayoria de los nodos presenta

una distribucion de esfuerzos estable y fisicamente representativa.

El mapa de esfuerzos obtenido se exportd en un archivo .txt y se importd a
Excel (Figura 4.40), donde se calcul6 el percentil 99 de la distribucion de esfuerzos,
adoptandose este valor como esfuerzo representativo maximo del componente. Ademas,
se realizé un andlisis de convergencia enfocada unicamente en la Seleccion definida
(Named Selection) mencionada, correspondiente a la zona de mayor solicitacién. El
tamano de los elementos de la malla en la zona se disminuyeron gradualmente de 0.08

mm a 0.02 mm.

1 =

2 738901 726.34

3 738902 719.85 Esf. Mpa

4 821142 719.57 P96 595.978
5 821135 719.54 P97 608.5145
6

7

8

9

739055 719.43 Pag 630.36
821134 718.74 Pog 660.0415
822114 716.89
821141 716.17

10 822106 715.91

11 739056 714.79

12 821148 714.06

13 /739054 712.83

14 822098 711.9

15 821149 711.74

16 739053 711.38

17 739415 710.9

18 |822089 709.65

Figura 4.40: Formato Tabla en Excel de esfuerzos exportada desde ANSYS. Los valo-
res de percentiles mostrados en esta figura deben tomarse s6lo como referencia y no
representan ni tienen relacion con valores de resultados finales.

Dado que la region critica identificada en el implante coincidia con la superficie
conica de contacto con el pilar, el mismo procedimiento fue aplicado simultineamente
al andlisis del implante. De esta manera, cada refinamiento realizado sobre la interfaz
de conexién permitid obtener en paralelo los valores del percentil 99 correspondientes
tanto al pilar como al implante. En la Figura 4.41a y 4.41b se observa la singularidad
detectada en el implante y en la Figura 4.41c la Named Selection considerada para

analisis.
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D: Malla 4 Cono v=0.45
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Type: Equivalent (von-Mises) Stress
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Figura 4.41: Mapa de esfuerzos con malla base en el implante: a) Deteccion de singu-
laridad. b) Acercamiento a singularidad en zona de apoyo del pilar. ¢c) Named Selection

considerada para andlisis.
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4.9.2. Corona

El andlisis de la corona se realiz6 mediante una metodologia similar a la utili-
zada para el implante y el pilar, pero observando los esfuerzos principales en vez del

esfuerzo equivalente de Von Mises, debido al comportamiento fragil de la Zirconia.

En este tipo de materiales la falla se encuentra fuertemente asociada a la presen-
cia de esfuerzos de traccién, por lo que el parametro de interés correspondi6 al esfuerzo
principal maximo, mientras que los esfuerzos principales minimos, asociados princi-
palmente a estados de compresion, no fueron considerados como criterio principal de

evaluacion.

A partir de los resultados obtenidos con la malla base se identificé la region
critica de la corona, correspondiente a la zona donde se registraron los mayores valores
de esfuerzo principal méximo . Posteriormente se evalud la naturaleza de dichos resul-
tados con el objetivo de determinar la presencia de posibles singularidades numéricas
asociadas a detalles geométricos de la superficie o a la discretizacion local de la ma-
lla. Debido a la complejidad geométrica del interior de la corona, caracterizada por la
presencia de muiltiples surcos, aristas y cambios locales de curvatura, se observaron
singularidades localizadas que podian afectar la representatividad del valor maximo

obtenido directamente de la simulacion (Figura 4.42).
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25,259 Min
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]
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Figura 4.42: Mapa de esfuerzos con malla base en la corona: a) Deteccion de singula-
ridad. b) Acercamiento a singularidad.

Con el fin de obtener un valor representativo de la solicitacion mecanica de la
corona, se implement6 nuevamente la metodologia de los percentiles de manera andlo-
ga a la utilizada para el implante y el pilar. Para ello se excluyeron del anélisis las
zonas identificadas como singularidades numéricas y se calcul6 el percentil 99 de la
distribucion del esfuerzo principal maximo sobre la zona de interés. Posteriormente se
realizé un estudio de convergencia mediante refinamientos progresivos de la malla en
la interfaz de contacto pilar-corona, reduciendo gradualmente el tamafio de elemento
de 0.08 a 0.02 mm. Para cada nivel de refinamiento se obtuvo el valor del percentil 99,
analizdndo su convergencia. Ademds, para el refinamiento se dej6 afuera la regién que
presenta la singularidad.
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4.9.3. Tejido gingival

A diferencia del implante, el pilar y la corona, el andlisis del tejido gingival
se centré en parametros asociados al comportamiento mecanico de tejidos blandos. En
particular, se consideré como variable de interés la deformacién eléstica equivalente
(Equivalent Elastic Strain), la que permitié evaluar el nivel de deformacién desarro-

llado en el tejido y su distribucién debido a la interaccion con la corona.

D: Malla 4 Cono v=0.45
Equivalent Elastic Strain 2

0,09278 Max
0,082472
0072164
0,061856.
0,051547
0,041239
0,030031
0,020623

4.4716e-002 |
Node 472721

Node 462275 f peEmzam
\ Node 473300
1
9,278e-002
Node 462313
~n

(b)

Figura 4.43: Mapa de deformacion eléstica equivalente con malla base en tejido gingival
posterior: a) Deteccion de singularidad. b) Acercamiento a singularidad.
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(b)

Figura 4.44: Mapa de deformacion eldstica equivalente con malla base en tejido gingival
anterior: a) Deteccion de singularidad. b) Acercamiento a singularidad.

Una vez identificada la region critica en la region posterior (Figura 4.43) y
anterior (Figura 4.44), se llevo a cabo el proceso de refinamiento progresivo de la malla
sobre la zona critica definida utilizando tamafios de elemento de 0.12 mm, 0.10 mm y
0.08 mm (Figuras 4.45 y 4.46). Para cada una de las mallas analizadas se calcul6 el P99

correspondiente a la deformacidn elastica equivalente.

Face Sizing 6
03-07-2026 16:08

0000 2500 5,000 (mm)
]

1,250 3750

Figura 4.45: Named Selection utilizada para refinamiento del tejido gingival posterior.
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W Face sizing 13

Figura 4.46: Named Selection utilizada para refinamiento del tejido gingival anterior.

4.9.4. Tejido 6seo

La evaluacion del tejido dseo se realizé utilizando como pardmetro principal de
andlisis la deformacién equivalente eldstica (Equivalent Elastic Strain). La seleccién
de esta variable se fundament6 en que el comportamiento biomecéanico del tejido dseo
se interpreta mediante la Ley de Wolft expuesta previamente en el Marco Tedrico. En
consecuencia, el objetivo del andlisis no consistié inicamente en determinar los valores
maximos de deformacidn, sino también en observar su distribucion dentro de las es-
tructuras Oseas que rodean al implante. Ademds, como parametro adicional se estudian

la distribucién de esfuerzos compresivos en el tejido.

Inicialmente, se obtuvieron los resultados correspondientes a la malla base,
permitiendo identificar las regiones sometidas a los mayores niveles de deformacion.
Durante esta etapa, se observo la presencia de concentraciones localizadas asociadas a
la interfaz implante-hueso, lo cual era esperable debido a la geometria helicoidal de las
roscas del implante (Figura 4.48). En cuanto al esfuerzo principal minimo, se observa

una singularidad en el borde del contacto implante-hueso (Figura 4.50).
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D: Malla 4 Cono v=0.45

Equivalent Elastic Strain

Type: Equivalent Elastic Strain
nit: mm/mm

Time: 25

26-06-2026 3:49
0,011277 Max
0,010024
0,0087715

0,0075187
0,006266

oooooooo
ssssss
2,2779¢-6 Min

Figura 4.47: Mapa de deformacion equivalente elastica del hueso.

1,0217e-002
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(b)

Figura 4.48: Singularidades detectadas en el hueso: a) Singularidad méxima. b) Singu-
laridades detectadas en los bordes del perfil helicoidal del implante.
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D: Malla 4 Cono v=0.45
Equivalent Elastic Strain
Type: Equivalent Elastic Strain
Unit: mm/mm

ime: 2 ¢

26-06-2026 3:49
0,011277 Max
0010024
00087715
0,0075187
0,006266
0,0050132
0,0037605
0,0025078
0,001255
2,2779%-6 Min

o]

Figura 4.49: Mapa de deformacién equivalente eldstica del hueso.
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Figura 4.50: Mapa de Esfuerzo principal minimo: a) Singularidad detectada. b) Acer-
camiento de singularidad y observacién del gradiente de esfuerzo.

Se aplic6 nuevamente la metodologia basada en percentiles y se evalu6 el P99
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de la distribucion de la deformacion equivalente eldstica sobre la zona de interés. Poste-
riormente, se realiz6 un estudio de convergencia mediante refinamientos de la interfaz
implante-hueso, reduciendo el tamafio del elemento gradualmente desde 0,1 mm hasta
0,02 mm. Para cada malla se calcul6 el P99 correspondiente al Equivalent Elastic
Strain y al Esfuerzo principal minimo, el cual se reporta como maximo y se analiza

su convergencia.

Los valores obtenidos para el hueso cortical y trabecular seran utilizados pos-
teriormente para evaluar el comportamiento biomecédnico y comparar los niveles de
deformacién observados con los rangos establecidos por la Ley de Wolff, permitiendo
analizar la respuesta mecénica del tejido dseo frente a las cargas transmitidas por la

solucion implantaria.

4.10. Analisis a fatiga

La evaluacion a fatiga fue realizada tnicamente sobre el implante y el pilar
protésico, debido a que ambos componentes estdn fabricados en aleacion de titanio
Ti-6Al-4V vy, por lo tanto, presentan un comportamiento adecuado para ser analizado
por fatiga. Los componentes restantes del modelo no fueron considerados en esta etapa.
En particular, la corona de Zirconia fue evaluada mediante criterios de falla estatica
debido a su comportamiento fragil, mientras que los tejidos periimplantarios fueron
analizados a través de distribuciones de esfuerzo y deformacion asociadas a su respues-

ta biomecanica.

La metodologia utilizada se bas6 en la obtencion de dos estados tensionales
representativos del ciclo de carga experimentado por el sistema implantosoportado (Fi-
gura 4.51). En primer lugar, se realiz6 una simulacién considerando dnicamente la
pretension del tornillo de union entre el implante y el pilar, reproduciendo la condicién
existente inmediatamente después de la instalacién de la rehabilitacion. A partir de
esta simulacion, se obtuvieron los esfuerzos asociados exclusivamente a la precarga del
tornillo (Figura 4.52).
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G: Copy of Malla 2 Cono
Equivalent Stress 5

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

Time: 15
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F: Malla 2 Cono v=0.45
Equivalent Stress 10

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

Time: 25
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1352,8 Max
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24596
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(b)

Figura 4.51: Mapa de Esfuerzo equivalente de Von Mises: a) Debido a pretension. b)
Debido a pretension y carga oclusal.
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G: Copy of Malla 2 Cono —
Equivalent Stress 7
Type: Equivalent (von-Mises) Stress

27-06-2026 16:23

251,11 Max
321
19531
167,41
13951
mel
83,709
55,808
27,908
00078252 Min

<

4,000 (mm)

3,000

(b)

Figura 4.52: Mapa de Esfuerzo equivalente de Von Mises debido a pretension del
tornillo: a) Pilar SSC. b) Implante posterior.

Posteriormente, se evalud una segunda condicién de carga correspondiente al
estado de servicio, donde la pretension permanecié bloqueada y se incorpord la carga
oclusal definida para cada caso de estudio. Este estado de carga se aprecia en la Figura

4.37 para el pilar y en la Figura 4.41a para el implante.

Debido a la presencia de singularidades numéricas los resultados obtenidos para
ambas condiciones fueron analizados mediante Named Selections segin se muestra en
las Figuras 4.53 y 4.54.
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G: Copy of Malla 2 Cono
Equivalent Stress 11
Type: Equivalent (von-Mises) Sress
Unit: MPa

Time: 15
10-07-2026 404

91,86 Max.
81688
7515
61342
51,169
40997
30824
20651
10479
0,30577 Min

F: Malla 2 Cono v=045
Equivalent Stress 15
Type: Equivalent (von-Mises) Stress.

ime: 25
10-07-2026 403

1013,7 Max
901,37

789

67663

(b)

Figura 4.53: Regiones analizadas del pilar en: a) Estado de pretension. b) Estado de
pretension y carga oclusal.
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G: Copy of Malla 2 Cono
Equivalent Stress 8

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

27-06-2026 1631

146,23 Max
13104
1764
10335
89,056
74762
60468
46174
3188
17,586 Min

0,000 1,500 3,000 (mm)

0750 2250

F: Malla 2 Cone v=0.45
Equivalent Stress 12
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa
Time: 25
27-06-2026 17:55

596,82 Max

s3161

466,39

401,17

33595

27074

20552

1403

75,088

9,8713 Min

) §
N ,
@
N .
0000 2000 4,000 (mm)
I ]
1,000 3000

Figura 4.54: Regiones analizadas del implante en: a) Estado de pretension. b) Estado de
pretension y carga oclusal.

Posteriormente, dichos resultados nodales fueron exportados desde ANSYS Me-
chanical en archivos de texto, almacenando el identificador de cada nodo y su corres-
pondiente esfuerzo equivalente de Von Mises. Con el objetivo de eliminar la influencia
de singularidades numéricas , sobre cada conjunto de resultados se aplicé el criterio
de filtrado basado en el percentil 99 descrito en la seccion anterior. Este procedimiento
permitié conservar, en cada caso, inicamente aquellos nodos asociados a una respuesta

mecdnica representativa del componente analizado.

El procesamiento de los resultados se hizo en un cédigo en Python encargado

de analizar los archivos exportados. En una primera etapa, el programa identifica los
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nodos presentes en cada una de las condiciones de carga (02 listas de nodo-esfuerzo).
Debido al filtrado previo mediante percentiles, no necesariamente todos los nodos pre-
sentes en un estado tensional permanecian en el otro. Por esta razén, el programa realiza
una comparacion entre ambas listas, eliminando aquellos nodos que no estuvieran si-
multineamente presentes en las dos condiciones analizadas y conservando inicamente

los nodos comunes a ambos conjuntos de datos.

Una vez obtenidas las listas compatibles, el programa calcula para cada nodo
la variacion de esfuerzo experimentada durante el ciclo de carga. Esta variacion co-
rresponde a la diferencia entre el esfuerzo obtenido en la condicién de servicio y el
esfuerzo correspondiente a la condicion de pretension, permitiendo obtener el rango de
esfuerzo asociado a cada nodo. Asi, el codigo identifica el nodo que presenta la maxima
variacion de esfuerzo dentro del componente analizado y reporta tanto el valor de dicha

variacién como su correspondiente nimero de nodo.

Para continuar, el programa determina el esfuerzo alternante y el esfuerzo medio

asociados al ciclo de carga considerado.

900

& rotating - bending, f=30 Hz
0O push-pull, f=20kHz

800

700

600

Stress amplitude (MPa)

500

400 ...... 1 sl Ll L aoniul MEERETIT L1 aaaaul L PRI
10 108 108 107 108 10° 1010

Number of cycles

Figura 4.55: Curva S-N Aleacién de Titanio utilizada [74].

La curva S-N utilizada para la aleacion de titanio corresponde a una curva
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obtenida experimentalmente bajo condiciones de carga completamente alternante, es
decir, con esfuerzo medio igual a cero. La curva esta dada por la Ecuacion (4.2) y se

muestra en la Figura 4.55.

o (N) = 1700 (N — 4900)~%2 + 440 (4.2)

En el presente andlisis el ciclo de carga no es simétrico, debido a la existen-
cia de una tension inicial generada por la precarga del tornillo. Por esta razon, no es
posible utilizar directamente el esfuerzo alternante calculado a partir de los resultados
numéricos, sino que se requiere corregirlo para incorporar el efecto del esfuerzo medio.
Para ello, el codigo aplica la correccion de Goodman, obteniendo un esfuerzo alternante
equivalente compatible con las condiciones bajo las cuales fue definida la curva S-N.

Esta correccion se hace segtn la Ecuacién (4.3)

Ta
0 4,Goodman = — Om (4.3)

Sut
Posteriormente, se incorporé una correccién de la curva S-N utilizando los
factores de Marin. Esta correccion es necesaria debido a que la curva experimental dis-
ponible corresponde a condiciones controladas de laboratorio, las cuales no representan
las condiciones de operacion del componente analizado. De esta manera, el codigo

calcula un limite de fatiga corregido, dado por

Se=kakpkekgkekyS, 4.4)

donde para el caso se utilizan los factores detallados en la Tabla 4.8.
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Tabla 4.8: Factores de Marin utilizados para la determinacion del limite de fatiga

corregido del Ti-6Al-4V.

Factor | Valor | Justificacion

ka 0.97 | Factor de acabado superficial obtenido del gréifico de la
figura 4.56 correspondiente a una rugosidad de entre 4 y
12 pin tipica en pilares e implantes [75].

kp 1.00 | Eldiametro efectivo del implante/pilar es reducido (apro-
ximadamente 2,7 mm), por lo que el efecto del tamafo
sobre el limite de fatiga es despreciable y se adopta un
valor unitario [59].

ke 1.00 | La evaluacion se realiza analizando cargas de flexion.

kq 1.00 | La simulacién corresponde a condiciones fisiologicas
(temperatura corporal cercana a 37 °C), donde la resis-
tencia a fatiga del Ti-6Al-4V no presenta variaciones
significativas.

ke 1.00 | No se considera una correccion adicional por confiabili-
dad estadistica, adoptandose el valor nominal del mate-
rial.

k 1.00 | No se consideran efectos adicionales como corrosion,
tratamientos superficiales, ambientes agresivos u otros
factores que modifiquen la resistencia a fatiga.

T | T | T I T I T I T I T T | T I T
1.0 e | —]
08 6 \
w07 &soo 250 m§
: bad 20001000
06 gﬁge?ﬁgial 2000
0.5 = R, (uin)
0'4 1 | 1 | 1 I 1 I 1 I 1 I 1 | 1 | 1 I 1
40 60 80 100 120 140 160 180 200 220 240

Figura 4.56: Factor de acabado superficial como funcién de la rugosidad y resistencia
dltima a la tension [76].

Syt (kpsi)
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El valor obtenido se compara con el limite de fatiga experimental utilizado origi-
nalmente en la curva. A partir de esta relacion se obtiene un factor de ajuste que permite
escalar la curva S-N completa, modificando su asintota y adaptdndola a las condiciones

consideradas en el modelo numérico segtn las ecuaciones (4.5) y (5.3).

Se
C=- 45
5 (4.5)
y
Teore(N) = C [1700 (N —4900)™"* + 440] (4.6)

Una vez obtenida la curva S-N corregida, el esfuerzo alternante equivalente
calculado mediante el criterio de Goodman es reemplazado en la Ecuacion (5.3). A
partir de esta relacion, el codigo despeja el nimero de ciclos hasta la falla asociado
a la condicién de carga analizada, obteniendo asi una estimacion de la vida util del

componente en términos de ciclos de operacion.

Posteriormente, el nimero de ciclos calculado es comparado con una estimacion
de los ciclos funcionales diarios experimentados por una rehabilitacion implantosopor-
tada durante su servicio. Especificamente, 1 200 000 ciclos de masticacion equivalen
a 5 afios de servicio clinico [77]. El programa realiza una conversién desde ciclos
hasta afios de funcionamiento, permitiendo expresar la vida util estimada del implan-

te o del pilar en una unidad de medida més representativa desde un punto de vista clinico.

Finalmente, el cédigo calcula distintos factores de seguridad a fatiga utilizando
los criterios de Goodman, Soderberg y Gerber, ademds de verificar la condicién de

fluencia estatica mediante el criterio de Langer.

El c6digo completo utilizado para el procesamiento de resultados, cédlculo de

vida 1til y determinacion de factores de seguridad se incluye en el Anexo 8.1.
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4.11. Declaracion sobre el uso ético de modelos de len-

guaje de gran escala (LLMs)

Durante el desarrollo de la presente investigacion se utilizaron herramientas
basadas en Modelos de Lenguaje de Gran Escala (Large Language Models, LLMs)
como apoyo en distintas etapas del trabajo. Estas herramientas fueron empleadas para
facilitar la busqueda de literatura cientifica relevante, apoyar la redacciéon y mejora
de algunos apartados del documento, asistir en la bisqueda de configuraciones de
parametros para el software ANSYS, apoyo en el desarrollo del cédigo de Python y
explorar posibles enfoques para el anélisis e interpretacion de los resultados obtenidos.
Toda la informacion proporcionada por estas herramientas fue revisada de manera

critica.
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5. Resultados

5.1. Analisis estatico de la soluciéon implantaria poste-

rior

5.1.1. Pilar SSC

Las Figuras 5.1 y 5.2 presentan la distribucién del esfuerzo equivalente de Von

Mises obtenida para el pilar bajo las condiciones de carga definidas en la metodologia.

D: Malla 4 Cono v=0.45
s

811,14

555555

k.

Figura 5.1: Distribucién del esfuerzo equivalente de Von Mises en el pilar SSC. Vista
isométrica del pilar.

2,000 6,000
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D: Malla 4 Cono v=0.45
Equivalent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

Time: 25

28-06-2026 1:19

912,36 Max
811,14
709,92
608,71
507,49
406,27
305,05
203,83
10261
1,3924 Min

=l

Figura 5.2: Distribucién del esfuerzo equivalente de Von Mises en el pilar SSC. Corte
tranversal del pilar.

3,000 (mm)
]

En base a la region critica observada, se efectué un refinamiento de la malla en
el cono del pilar, evaluando el esfuerzo equivalente obtenido para distintos tamafios de
elemento. Los resultados del estudio se presentan en la Figura 5.3, donde puede obser-
varse que, a medida que disminuye el tamafio de los elementos, el esfuerzo converge
hacia un valor pricticamente constante, sin presentar variaciones significativas entre los

refinamientos mas finos. Ademads, el mallado se presenta en la Figura 5.4.

Convergencia Esf. Equivalente Von Mises
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570

545.5 >4p3 544.1

538.6 550

530
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Esfuerzo [MPa]

490
470

450
0.09 0.08 0.07 0.06 0.05 0.04 0.03 0.02 0.01

Tamafio Elementos [mm]

Figura 5.3: Grafico de analisis de convergencia realizado en la region critica del pilar.
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D: Malla 4 Cono v=0.45
Equivalent stress 4

Type: Equivalent (von-Mises) Stress S RIS
i SR S RSN NG
o e AT
N S avaTs %,

27-06-2026 2013 o AYATATAYY

636,01 Max

56564

49526

2489

35452

28415

21378

uzs

7305

2,608 Min

2,000 (mm)

E: Malla 3 Cono v=0.45
Equivalent stress 4

Type: Equivalent (von-Mises) Stress.
unit.

Time: 25

27-06-2026 20:17

L
H

F: Malla 2 Cono v=0.45
Equialet Stress 4

Type: Equualnt von-Mises) Stress
Uit

Time: 2

27062026 2027

72453 Max

23817 Min

M 1 Conov-045

(d)

Figura 5.4: Mallado en zona donde se realiz6 el analisis de convergencia del Pilar SSC.

Los tamaios de elementos utilizados fueron a) 0,08 mm. b) 0,06 mm. c¢) 0,04 mm. d)

0,02 mm. 121



En particular, los dos refinamientos de mayor resolucion entregaron esfuerzos
maximos de 549.3 MPa y 545.5 MPa, respectivamente. La diferencia relativa porcentual
entre ambos resultados es de aproximadamente 0.96 % lo que indica que un refinamien-
to adicional no produce cambios relevantes en la magnitud del esfuerzo calculado. De
esta manera, se considera que la solucion numérica alcanz6 la convergencia y que la

discretizacion es adecuada para representar el comportamiento mecanico del pilar.

Para efectos del andlisis, se reporta como esfuerzo maximo el valor correspon-
diente al mayor esfuerzo obtenido entre las mallas convergidas, con el propdsito de
realizar un anélisis conservador. Asi, 0,4, = 549,3 MPa, cuya ubicacién en el mapa de
esfuerzos del pilar se observa en la Figura 5.5

Unit: MPa
Time: 25
28-06-2026 3:00

880,98 Max
783,25
685,53
587.8

49007 547,91

30234 Node 1296555 i 543,48

204,62 s Sat,8a Node 1726690
196,89 Node 1722718 £ |Node 1297268 /°

99,162

1,4353 Min 546,17 l IS, v
Node 1718539

Node 1695353 549,85 \
Node 1704327
548,69 549,08 \ .
Node 1677021 Node 1682350
0

T —

Figura 5.5: Ubicacién del esfuerzo maximo en el Pilar SSC de la solucién implantaria
posterior.

Finalmente, utilizando la relacién 4.1, se calcula el Factor de Seguridad estatico
del componente, obteniendo F'S = 1, 69.

5.1.2. Implante posterior

La Figura 5.6 presenta la distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises
obtenida para el Implante posterior bajo las condiciones de carga definidas en la meto-
dologia.
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D: Malla 4 Cono v=0.45
Equivalent Stress 2

Type: Equivalent (van-Mises) Stress
Unit: MPa

Time: 25

28-06-2026 4:45

1424.6 Max
12663
11081
049,86
791,62
633,38
475,14
316,91
158,67

. 15.852 y
0,42917 Min Node 1107341

28,728 Y
Node 1098932

<]

3,500 7,000 (mm)
]

1,750 5,250

(a)

D: Malla 4 Cono v=0.45
Equivalent Stress 2
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa
Time: 25
28-06-2026 4:36

1424,6 Max
12663
11081
949,86
79162
63338
47514
31691
158,67
0,42917 Min

(b)

Figura 5.6: Disitribucioén Esfuerzo equivalente de Von Mises en el implante posterior.
a) Vista isométrica del Implante. b) Corte transversal del Implante.

En base a la region critica observada, se efectu6 un refinamiento de la malla en
el cono de unién del Implante, evaluando el esfuerzo equivalente obtenido para distintos
tamafios de elemento. Los resultados del estudio se presentan en la Figura 5.7, donde se
observa que, a medida que disminuye el tamafio de los elementos, el esfuerzo converge
hacia un valor pricticamente constante, sin presentar variaciones significativas entre los

refinamientos mas finos. Ademads, el mallado se presenta en la Figura 5.8.

123



Convergencia Esf. Equivalente Von Mises
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Figura 5.7: Gréfico de andlisis de convergencia realizado en la regién critica del Im-

plante.
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E: Malla 3 Cono v=0.45
Equivalent Stress 11
‘Type: Equivalent (von-Mises) Stress.

28-06-2026 4:34

602,65 Max
536,97
s
405,62
339,95
27427
20859
142,02
77241
11,564 Min

F: Malla 2 Cono v=0.45
Equivalent Stress 13
Type: Equivalent (von-Mises) Stress.
Unit: MPa
Time: 25
27-06-2026 20:29

596,82 Max

531,72

466,61

4015

3364

271,29

206,19

141,08

75975

10,869 Min

FMalls 2 Cono v-045

(d)

Figura 5.8: Mallado en zona donde se realiz6 el andlisis de convergencia del Implante
posterior. Los tamafios de elementos utilizados fueron a) 0,06 mm. b) 0,04 mm. c¢) 0,02 125
mm. d) 0,01 mm.



Los dos refinamientos de mayor resolucion entregaron esfuerzos méaximos de
425,9 MPay 431,2 MPa, respectivamente. La diferencia relativa porcentual entre ambos
resultados es de aproximadamente 1,23 % lo que indica que un refinamiento adicional
no produce cambios relevantes en la magnitud del esfuerzo calculado. De esta manera,
se considera que la solucién numérica alcanzé la convergencia y que la discretizacion

es adecuada para representar el comportamiento mecdnico del Implante posterior.

Para efectos del andlisis, se reporta como esfuerzo maximo el valor correspon-
diente al mayor esfuerzo obtenido entre las ultimas tres mallas convergidas, con el
propoésito de realizar un andlisis conservador. Asi, 0y,,c = 441,2 MPa, cuya ubicacion

en el mapa de esfuerzos del implante se observa en la Figura 5.9

F: Malla 2 Cono v=0.45
Equivalent Stress 13

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

Time: 25

28-06-2026 5:01

698,97 Max.
622,45
545,92
60,4
392,88
31636
239,83
163,31
86,787
10,264 Min

Figura 5.9: Ubicacién del esfuerzo maximo en el Implante de la solucién implantaria
posterior.

Finalmente, utilizando la relacién 4.1, se calcula el Factor de Seguridad estatico

del componente, obteniendo F'S = 2,11.

5.1.3. Corona posterior

La Figura 5.10 presenta la distribucion del esfuerzo principal méximo obtenida

para la Corona Molar bajo las condiciones de carga definidas en la metodologia.
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J: Malla 1 Corona v=0.45
Maximurn Principal Stress

Type: Maximum Principal Stress
Unit: MPa

Time: 25

28-06-2026 6:31

72,415 Max
61,309
50,202
39,005
27,088
16,881
57746
53322
-16,439
27,546 Min

J: Malla 1 Corona v=0.45
Maximum Principal Stress
Type: Maximum Principal Stress
Unit: MPa
Time: 25
28-06-2026 6:32

72,415 Max
61,309
50,202
39,005
27,988
16881
57746
-5.3322
-16,439
-27,546 Min

(b)

Figura 5.10: Distribuciéon Esfuerzo principal méximo en la corona molar. a) Vista
isométrica Corona posterior. b) Corte transversal Corona posterior.

En base a la region critica observada, se efectué un refinamiento de la malla en
el la interfaz de unién con el pilar, evaluando el esfuerzo principal maximo obtenido
para distintos tamafios de elemento. Los resultados del estudio se presentan en la Figura
5.11, donde se observa que, a medida que disminuye el tamafo de los elementos, el
esfuerzo converge hacia un valor practicamente constante, sin presentar variaciones

significativas entre los refinamientos mds finos. Ademas, el mallado se presenta en la
Figura 5.12.
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Figura 5.11: Gréfico de anélisis de convergencia realizado en la region critica de la

Corona posterior.
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J: Malla 1 Corona v=0.45
Maximum Principal Stress
Type: Maximum Principal Stress
Unit Mpa

Time: 2.5

27-06-2026 2052

72,415 Max
61,309
50202
30,005
27988
16881
57746
53322
16439
27,546 Min

5,000 (mm)

: Malla 2 Corona v=0.45

K: Mall 3 Corona v-0.45
Maximum Principa Stess 2
Type: Maximum princpa Sres
uni: P

Time:25
27-06-2026 2054

27,142 Min

L Malla 4 Corona v=0.45
Masimom Princpal Svess 2
Type: Masimum Princpal tress
Ui s

Time:25
21062026 2102

2,000 (mm)

(d)

Figura 5.12: Mallado en zona donde se realiz6 el analisis de convergencia de la Corona
molar. Los tamafios de elementos utilizados fueron a) 0,08 mm. b) 0,06 mm. ¢) 0,04
mm. d) 0,02 mm. 129



Los dos refinamientos de mayor resolucion entregaron esfuerzos méaximos de
45,21 MPay 46,14 MPa, respectivamente. La diferencia relativa porcentual entre ambos
resultados es de aproximadamente 2,02 % lo que indica que un refinamiento adicional
no produce cambios relevantes en la magnitud del esfuerzo calculado. De esta manera,
se considera que la solucién numérica alcanzé la convergencia y que la discretizacion

es adecuada para representar el comportamiento mecdnico de la Corona posterior.

Para efectos del andlisis, se reporta como esfuerzo principal méximo el valor
correspondiente al mayor esfuerzo obtenido entre las ultimas tres mallas convergidas,
con el propésito de realizar un andlisis conservador. Asi, 0, = 46,14 MPa, cuya

ubicacion en el mapa de esfuerzos de la Corona molar se observa en la Figura 5.13

Time:
29-06-2026 2:16
64,583 Max
53,481
42,379
31,277
20175
90736
20283
-13,13
24,232
-35,334 Min

[eo052 Hlee133 9 [46057 5 boer )

Figura 5.13: Ubicacion del esfuerzo maximo en la Corona de la solucién implantaria
posterior.

Finalmente, utilizando la relacién 4.1, se calcula el Factor de Seguridad estético
del componente, obteniendo F'S = 19,51.

5.1.4. Hueso cortical y trabecular posterior

Las Figuras 5.14a y 5.14b presentan, respectivamente, la distribucién de la
Deformacion Principal minima y maxima obtenida para el Hueso posterior bajo las
condiciones de carga definidas en la metodologia.
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S: Malla 4 Hueso v=0.45
Minimum Principal Elastic Strain
Type: Minimum Principal Elastic Strain
unit: mm/mm
Time: 2 5
29-06-2026 16:40

0,00011927 Max
0,0016158
-0,0033509
-0,0050859
-0,006821
-0,0085561
-0,010291
0,012026
-0,013761
-0,015496 Min

(a)

S: Malla 4 Hueso v=0.45
Maximum Principal Elastic Strain
Type: Maximum Principal Elastic Strain
nit: mm/mm
Time: 25
29-06-2026 16:40

0,013304 Max
0,011814
0,010324
0,0088334.
0,0073433
0,0058532
0,0043631
0,0028720
0,0013828
-0,0001073 Min

(b)

Figura 5.14: Disitribuciéon Deformacién Principal en el Hueso posterior. a) Def. Princi-
pal Minima. b) Def. Principal Madxima.

En base a la region critica observada, se efectu6 un refinamiento de la malla en
la interfaz de contacto Hueso-Implante, evaluando la Deformacién Principal Minima
y Maxima obtenida para distintos tamafos de elemento. Los resultados del estudio se
presentan en la Figura 5.15, donde se observa que, a medida que disminuye el tamano
de los elementos, el Strain Principal converge hacia un valor practicamente constante,
sin presentar variaciones significativas entre los refinamientos més finos. Ademas, el
mallado se presenta en la Figura 5.16 considerando solo el Esfuerzo Principal Minimo

con fines de representacion grafica de la malla.
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Figura 5.15: Grafico de andlisis de convergencia realizado en la region critica del Hueso

Posterior. a) Def. Principal Médxima. b) Def. Principal Minima.
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250 v=0.45
cipal Elastic Strain
im Principal Elastic Strain

Time: 25
29-06-2026 15:56

0,00011927 Max
00016158
-0,0033509
-0,0050859
-0,006821
00085561
0010291
0012026
0013761
-0,015496 Min

9062026 1556

9,1952¢:5 Max
“o00t6sls
00034552
oo0s2288
00070023
00087759
0010549
0012323
0014087
0.01567 Min
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0014138
0015917 Min

Time: 25

29062026 1559
000013284 Max
00016496
003432
00052144
00068968
00087792

o0z
0,015509 Min

(d)

Figura 5.16: Mallado en zona donde se realizo el analisis de convergencia de la Corona

molar. Los tamafios de elementos utilizados fueron a) 0,10 mm. b) 0,08 mm. ¢) 0,06 133
mm. d) 0,04 mm.



Para el Strain Principal Minimo, los dos refinamientos de mayor resolucion
entregaron deformaciones minimas de - 5 993 ue y -6 094 ue. La diferencia relativa
porcentual entre ambos resultados es de aproximadamente 1,66 % lo que indica que
un refinamiento adicional no produce cambios relevantes en la magnitud del Strain

calculado.

Para efectos del andlisis, se reporta como Deformaciéon Principal Minima el
valor correspondiente al menor Strain obtenido entre las ultimas tres mallas convergi-
das, con el proposito de realizar un analisis conservador. Asi, pemm = —6094 e, cuya

ubicacién en el mapa de Strain Principal del hueso posterior se observa en la Figura 5.17.

Time:
20-06-2026 16:12

-0,0016496
-0,003432
-0,0052144
-0,0069968
-0,0087792
-0,010562
0012344

-6,0375¢-003

5.0667¢-003 »
-5,9463e-003 {

Min

(b)

Figura 5.17: Ubicacion de la Def. Principal Minima en el Hueso de la solucion implan-
taria posterior. a) Zona inferior. b) Zona superior.
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Para el Strain Principal Maximo, los dos refinamientos de mayor resolucion
entregaron deformaciones maximas de 4 693 ue y 4 869 ue. La diferencia relativa
porcentual entre ambos resultados es de aproximadamente 3,61 % lo que indica que
un refinamiento adicional no produce cambios relevantes en la magnitud del Strain

calculado.

Para efectos del andlisis, se reporta como Deformacién Principal Maxima el
valor correspondiente al mayor Strain obtenido entre las tltimas tres mallas convergi-
das, con el proposito de realizar un andlisis conservador. Asi, pensx = 4869 ue, cuya

ubicacién en el mapa de Strain Principal del hueso posterior se observa en la Figura 5.18.

T
Time: 25
20-06-2026 16:01
0,014767 Max [4,6476e-003 -
0013123
0011479
00098347
00081906 p—
00065465
00049024
0,0032583 g 2886e-003 3
00016142
-2,0049¢-5 Min

L4 86640003

4,8191e-003

. ]
|4,8068e-003

4,8576e-003

|

"

4,8307e-003 e

(b)

Figura 5.18: Ubicacién del Strain Principal Maximo en el Hueso de la solucién implan-
taria posterior. a) Zona inferior. b) Zona superior.
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5.1.5. Tejido gingival posterior

La Figura 5.19 presenta la distribucion de la Deformacion elastica equivalente
obtenida para el Tejido Gingival posterior bajo las condiciones de carga definidas en la

metodologia.

N: Malla 1 Encia v=0.45
stic Strain

Unit mm/mm

01-07-2026 3:07

0,049292 Max
0,043815
0,038238
0,032861
0,027384
0,021907
0016431
0,010954
0,005477
1,9269%-7 Min

Figura 5.19: Distribucién de la Deformacion elastica equivalente en el tejido gingival
posterior.

En base a la region critica observada, se efectu6 un refinamiento de la malla en
la region mostrada previamente en la Figura 4.45, evaluando el Equivalent Elastic Strain
obtenido para distintos tamanos de elemento. Los resultados del estudio se presentan
en la Figura 5.20, donde se observa que, a medida que disminuye el tamafio de los
elementos, el Strain converge hacia un valor practicamente constante, sin presentar
variaciones significativas entre los refinamientos mas finos. Ademads, el mallado se

presenta en la Figura 5.21.
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0.13

Figura 5.20: Grafico de analisis de convergencia realizado en la region critica del Tejido

gingival posterior.
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0,049292 Max
0043815
0,038338
0,032861
0027384
0,021907
0016431
0010954
0,005477
1,9269¢-7 Min

(b)

(©

Figura 5.21: Mallado en zona donde se realiz6 el analisis de convergencia en el Tejido
gingival posterior. Los tamanos de elementos utilizados fueron a) 0,12 mm. b) 0,10 mm.
¢) 0,08 mm.

Los dos refinamientos de mayor resolucion entregaron deformaciones eldsticas
equivalentes de 0,0391 mm/mm y 0,0402 mm/mm, respectivamente. La diferencia re-
lativa porcentual entre ambos resultados es de aproximadamente 2,74 %, lo que indica
que un refinamiento adicional no produce cambios relevantes en la magnitud de la de-

formacion eléstica equivalente calculada. De esta manera, se considera que la solucion
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numérica alcanz6 la convergencia y que la discretizacion empleada es adecuada para

representar el comportamiento mecanico del tejido gingival posterior.

Para efectos del andlisis, se reporta como Deformacion eldstica equivalente
maxima el valor correspondiente al mayor esfuerzo obtenido entre las mallas convergi-
das, con el propdsito de realizar un andlisis mas conservador. Asi, emix = 0,0402 mm/mm,

cuya ubicacion en el mapa de Strain del Tejido gingival se observa en la Figura 5.22

03-07-2026 16:02

0,051839 Max
0,046079

408300-0020 Yl

[40025e-002  YNode 1130329 /25
4,0783¢-002 Node 1155716 /48
Node 1131187 1
4,07672-002
Node 1130814 /1

Figura 5.22: Ubicacién de la deformacién eldstica equivalente maxima en el Tejido
gingival de la solucién implantaria posterior.

5.2. Analisis a fatiga de la solucion implantaria poste-

rior

5.2.1. Pilar SSC

Con el objetivo de evaluar la respuesta a fatiga del Pilar SSC correspondiente al
montaje posterior, se obtuvieron inicialmente las distribuciones de esfuerzo equivalente
de Von Mises para los dos estados de carga considerados en la metodologia. La Figura
5.23a presenta el mapa de esfuerzos generado tnicamente por la aplicacion de la pre-
tension del tornillo, mientras que la Figura 5.23b muestra la distribucion de esfuerzos
correspondiente al estado de carga resultante de la combinacidn entre la pretension y la

carga oclusal.

139



30-06-2026 2:54

276,57 Max
245,84

215,11

18438

153,66

122,93
92,204

61,477

3075
0,022677 Min

0,000 4,000 8,000 (mm)
]

2,000 6,000

Ll
Unit: MPa
30-06-2026 2:53

1013,7 Max
901,24
788,75
67627
563,78
45120
3388
22631
11383
1,339 Min

i

0,000 4,000 8,000 (mm)

(b)

Figura 5.23: Distribucién esfuerzo equivalente de Von Mises en el Pilar SSC en los dos
estados considerados: a) Solo pretension. b) Pretension y carga oclusal.

Para el caso de la pretension, el valor maximo de esfuerzo fue determinado
utilizando el percentil 99 (P99) sobre la regién mostrada en la Figura 4.53 y su valor
fue

O'max, pretensién — 91,46 MPa

mientras que para el caso de pretension con carga oclusal se utiliz

Omax, oclusal = 549,3 MPa

valor que fue reportado previamente en la seccion 5.1.1.
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A partir de las propiedades mecénicas del material y de los factores de correccion
definidos previamente en la metodologia, se determind el limite de resistencia a la fatiga

corregido mediante la ecuacion de Marin, obteniéndose un valor de

Se =446,2 MPa (5.1)

y con esto, el factor C resultd

C =097 (5.2)

por lo que la ecuacién 5.3 queda

Teorr(N) = 0,97 [1700 (N - 4900) 2 + 440] (5.3)

Posteriormente, utilizando los valores de esfuerzo obtenidos para ambos estados
de carga, el programa desarrollado en Python identificé el nodo critico del pilar, co-
rrespondiente al punto donde se produce la condicion mas desfavorable para el analisis
de fatiga. El nodo identificado corresponde al nimero 1 140 450, cuya ubicacién se

muestra en la Figura 5.24.

125
30-06-2026 1:05

1013,7 Max
901,24
78875
676,27
563,78
451,00
3388
22631
11383
1.339 Min

Figura 5.24: Ubicacién del nodo critico para evaluacion a fatiga.

Conocido el nodo critico, se calcularon los pardmetros necesarios para la eva-
luacion de la vida util del componente. La Tabla 5.1 resume los valores de esfuerzo

determinados en el andlisis, incluyendo el esfuerzo méximo, el esfuerzo minimo, el
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esfuerzo alternante, el esfuerzo medio y el esfuerzo alternante equivalente corregido

mediante el criterio de Goodman.

Tabla 5.1: Parametros de esfuerzo obtenidos en el nodo critico para la evaluacion de la
vida a fatiga del pilar SSC.

Parametro Valor [MPa]
Esfuerzo maximo, oysx 548.98
Esfuerzo minimo, oy 56.10
Rango de esfuerzo, Ao 492.88
Esfuerzo alternante, o, 246.44
Esfuerzo medio, oy, 302.54
Esfuerzo alternante equivalente (Goodman), 07 eq 361.59

El andlisis entregd una vida ttil estimada mayor a 1 x 100 ciclos de carga,
equivalente a vida infinita de funcionamiento, considerando una frecuencia de 1000
ciclos diarios. Estos resultados corresponden a la estimacion de vida para el punto mas

critico del componente y para las condiciones de carga detalladas en la metodologia.

Los factores de seguridad obtenidos para el pilar SSC mediante los criterios de

Goodman, Soderberg, Gerber y Langer, se presentan en la Tabla 5.2.

Tabla 5.2: Factores de seguridad obtenidos para el pilar SSC segtn los distintos criterios
de evaluacion.

Criterio de evaluacion  Factor de seguridad

Goodman 1,15
Soderberg 1,14
Gerber 1.43
Langer (fluencia estética) 1.69

5.2.2. Implante Posterior

En la evaluacion a fatiga del implante posterior, la Figura 5.25 presenta el mapa
de esfuerzos generado unicamente por la aplicacion de la pretension del tornillo, mien-

tras que la Figura 5.26 muestra la distribucién de esfuerzos correspondiente al estado

142



de carga resultante de la combinacidn entre la pretension y la carga oclusal.

: Copy of Malla 2 Cono
Equivalent Stress 7
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit MPa

Time: 15

01-07-2026 0:49

246,45 Max
21907
191,60

1643

136,92
109,54

82,157
54775

27392
0,010246 Min

-

Figura 5.25: Distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises en el implante posterior
considerando tnicamente la pretension del tornillo.

4,000 (mm)

3,000

F: Malla 2 Cono v=0.45
Equivalent stress 2

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

Time: 2 5

01-07-2026 039

1380,5 Max
12272
10738
020,53
767,21

6139
460,59
207,27
15396
0,64402 Min

P

Figura 5.26: Distribucién del esfuerzo equivalente de Von Mises en el implante posterior
considerando la pretension del tornillo y la carga oclusal.

Para el caso de la pretension, el valor maximo de esfuerzo fue determinado
utilizando el percentil 99 (P99) sobre la regién mostrada en la Figura 4.54 y su valor
fue

O'max, pretensiéon — 92,5 MPa

mientras que para el caso de pretension con carga oclusal se utilizé
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Omax, oclusal = 441,2 MPa

valor que fue reportado previamente en la seccion 5.1.2.

Posteriormente, utilizando los valores de esfuerzo obtenidos para ambos estados
de carga, el programa desarrollado en Python identific6 el nodo critico del Implante,
correspondiente al punto donde se produce la condicion mas desfavorable para el anali-
sis de fatiga. El nodo identificado corresponde al nimero 1 729 201, cuya ubicacién se

muestra en la Figura 5.27.

F: Malla 2 Cono v=0.45

Equivalent Stress 2

Type: Equivalent (von-Mises) Stress

Unit: MPa

Time: 25

30-06-2026 16:58 —

1380,5 Max
12272
10738
920,53
767.21

613,9
460,59
307.27
153,96
0,64402 Min

o

Figura 5.27: El punto rojo indica la ubicacidon del nodo critico para evaluacion a fatiga.

Conocido el nodo critico, se calcularon los pardmetros necesarios para la eva-
luacién de la vida ttil del componente. La Tabla 5.3 resume los valores de esfuerzo
determinados en el andlisis, incluyendo el esfuerzo méximo, el esfuerzo minimo, el
esfuerzo alternante, el esfuerzo medio y el esfuerzo alternante equivalente corregido

mediante el criterio de Goodman.
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Tabla 5.3: Parametros de esfuerzo obtenidos en el nodo critico para la evaluacién de la

vida a fatiga del implante posterior.

Parametro Valor [MPa]
Esfuerzo maximo, opsx 440.43
Esfuerzo minimo, oy 39.63
Rango de esfuerzo, Ao 400.8
Esfuerzo alternante, o, 200.40
Esfuerzo medio, oy, 240.03
Esfuerzo alternante equivalente (Goodman), 0 ¢q 268.15

El anilisis entregd una vida ttil infinita (mayor a 1 x 10'? ) segtin la curva S-N

corregida para las condiciones descritas en la metodologia.

Los factores de seguridad obtenidos para el Implante Posterior mediante los

criterios de Goodman, Soderberg, Gerber y Langer, se presentan en la Tabla 5.4.

Tabla 5.4: Factores de seguridad obtenidos para el Implante Posterior segtin los distintos

criterios de evaluacion.

Criterio de evaluacion

Factor de seguridad

Goodman
Soderberg
Gerber

Langer (fluencia estética)

1.42
1.41
1.77
2.11

5.3. Analisis estatico de la solucion implantaria anterior

5.3.1. Pilar ASC

Las Figuras 5.28 y 5.29 presentan la distribucion del esfuerzo equivalente de

Von Mises obtenida para el pilar bajo las condiciones de carga definidas en la metodo-

logia.
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Unit: MPa

01-07-2026 22:44

856,57 Max
741,54
62651
511,47
426,29
341,11
255,93
17075
85,575
0,39623 Min

=

Figura 5.28: Distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises en el pilar ASC. Vista
isométrica del pilar.

0,000

8,000 (mm)

2,000 6,000

D: Malla 1 Cono
Equivalent Stress 2
Type: Equivalent (von-
Unit: MPa

Mises) Stress

01-07-2026 22:42

856,57 Max
741,54
626,51
51147
42629
34,11
255,93
7075
85575
039623 Min

Figura 5.29: Distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises en el pilar ASC. Corte
transversal del pilar.

En base a la region critica observada, se efectu6 un refinamiento de la malla en
el cono del pilar, evaluando el esfuerzo equivalente obtenido para distintos tamaios de
elemento. Los resultados del estudio se presentan en la Figura 5.30, donde puede ob-
servarse que, a medida que disminuye el tamafio de los elementos, el esfuerzo converge
hacia un valor practicamente constante, sin presentar variaciones significativas entre los

refinamientos més finos. Ademads, el mallado se presenta en la Figura 5.31.
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Figura 5.30: Gréfico de andlisis de convergencia realizado en la region critica del pilar.
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1 Cono
Equivalent stess 8

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unie MPs

Time: 25

01-07-2026 25104
591,95 Max.
52623

F: Malla 2 cono
Equialent sress 9

Type: Equialent (von-Mises) Sress
Unit s

Time: 25

01072026 23110

Malla 3 cono.
Equalen swess
Type: Ealert von ise) Stess

(d)

Figura 5.31: Mallado en zona donde se realiz6 el anélisis de convergencia del Pilar
ASC. Los tamaifios de elementos utilizados fueron a) 0,08 mm. b) 0,06 mm. c¢) 0,04
mm. d) 0,02 mm.
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En particular, los dos refinamientos de mayor resolucion entregaron esfuerzos
maximos de 517,36 MPa y 507,95 MPa, respectivamente. La diferencia relativa por-
centual entre ambos resultados es de aproximadamente 1,85 % lo que indica que un
refinamiento adicional no produce cambios relevantes en la magnitud del esfuerzo cal-
culado. De esta manera, se considera que la solucion numérica alcanzo la convergencia y

que la discretizacion es adecuada para representar el comportamiento mecédnico del pilar.

Para efectos del andlisis, se reporta como esfuerzo maximo el valor correspon-
diente al mayor esfuerzo obtenido entre las mallas convergidas, con el propdsito de
realizar un andlisis mas conservador. Asi, 0y, = 517,36 MPa, cuya ubicacion en el

mapa de esfuerzos del pilar se observa en la Figura 5.32

Time: 25

02-07-2026 3:51
874,87 Max
75374
63261
51147
42624

25578 Node 924902
170,56 5167 \
85327 Node: 914859 /.

0.036118 Min 517,18 516,83 \& i Ciiden
Node 919119 Node 919070 / (/8
s
51663
Node 873150 /|
51443 .
Node 873072
516,04
Node 432118

2,000 (mm)

Figura 5.32: Ubicacion del esfuerzo méximo en el Pilar ASC de la solucién implantaria
anterior.

Finalmente, utilizando la relacién 4.1, se calcula el Factor de Seguridad estético

del componente, obteniendo F'S = 1, 80.

5.3.2. Implante anterior

La Figura 5.33 presenta la distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises
obtenida para el Implante anterior bajo las condiciones de carga definidas en la meto-

dologia.
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D: Malla 1 Cono
Equivalent Stress 5

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

Time: 25

01-07-2026 23:26
12155 Max
10805
94546
81045
67544
540,44
405,43
27042
135,42
0,40864 Min

0,000 4,000 8,000 (mm)
]

2,000 6,000

D: Malla 1 Cono
Equivalent Stress 5

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

Time: 25

01-07-2026 2324
1215,5 Max
10805
945,46
81045
675,44
540,44
405,43
27042
13542
0,40864 Min

(b)

Figura 5.33: Disitribucion Esfuerzo equivalente de Von Mises en el implante anterior.
a) Vista isométrica del Implante. b) Corte transversal del Implante.

En base a la region critica observada, se efectu6 un refinamiento de la malla en
el cono de union del Implante, evaluando el esfuerzo equivalente obtenido para distintos
tamanos de elemento. Los resultados del estudio se presentan en la Figura 5.34, donde se
observa que, a medida que disminuye el tamafio de los elementos, el esfuerzo converge
hacia un valor pricticamente constante, sin presentar variaciones significativas entre los

refinamientos mas finos. Ademads, el mallado se presenta en la Figura 5.35.
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Figura 5.34: Gréafico de andlisis de convergencia realizado en la regién critica del

Implante.
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D: Malla 1 Cono
Equi 59

Time:25
01-07-2026 2332

525,36 Max

81014 in

Figura 5.35: Mallado en zona donde se realiz6 el andlisis de convergencia del Implante
posterior. Los tamafios de elementos utilizados fueron a) 0,08 mm. b) 0,06 mm. c¢) 0,04

mm. d) 0,02 mm.
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Los dos refinamientos de mayor resolucion entregaron esfuerzos méaximos de
332,48 MPa y 334,88 MPa, respectivamente. La diferencia relativa porcentual entre
ambos resultados es de aproximadamente 0,72 % lo que indica que un refinamiento
adicional no produce cambios relevantes en la magnitud del esfuerzo calculado. De
esta manera, se considera que la solucion numérica alcanz6 la convergencia y que la
discretizacion es adecuada para representar el comportamiento mecénico del Implante

anterior.

Para efectos del analisis, se reporta como esfuerzo maximo el valor correspon-
diente al mayor esfuerzo obtenido entre las ultimas tres mallas convergidas, con el
proposito de realizar un anélisis conservador. Asi, 07,4y = 334, 88 MPa, cuya ubicacion

en el mapa de esfuerzos del implante se observa en la Figura 5.36

Time: 25
02-07-2026 4:36.

522,53 Max
46531
408,09
350,87
29365
23643
17921
12199
64774
7,5542 Min

Figura 5.36: Ubicacion del esfuerzo méaximo en el Implante de la solucién implantaria
anterior.

Finalmente, utilizando la relacién 4.1, se calcula el Factor de Seguridad estético

del componente, obteniendo F'S = 2,78.

5.3.3. Corona anterior

La Figura 5.37 presenta la distribucion del esfuerzo principal méximo obteni-

da para la Corona del Incisivo bajo las condiciones de carga definidas en la metodologia.
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D: Malla 1 Cono.
Maximum Principal Stress

Type: Maximum Principal Stress
Unit: MPa

Time: 2 5
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Time: 25

02-07-2026 0:02
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15888
-44,808
73,908
102,92
13193
16094
-189,95 Min

Figura 5.37: Distribucion Esfuerzo principal méximo en la corona anterior. a) Vista
isométrica Corona anterior. b) Corte transversal Corona anterior.

En base a la region critica observada, se efectu6 un refinamiento de la malla en
el la interfaz de unién con el pilar, evaluando el esfuerzo principal maximo obtenido
para distintos tamafios de elemento. Los resultados del estudio se presentan en la Figura
5.38, donde se observa que, a medida que disminuye el tamafio de los elementos, el
esfuerzo converge hacia un valor practicamente constante, sin presentar variaciones

significativas entre los refinamientos mas finos. Ademas, el mallado se presenta en la

Figura 5.39.
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Figura 5.38: Gréfico de andlisis de convergencia realizado en la region critica de la

Corona anterior.
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Figura 5.39: Mallado en zona donde se realizo el analisis de convergencia de la Corona

del incisivo. Los tamaios de elementos utilizados fueron a) 0,08 mm. b) 0,06 mm. ¢)
0,04 mm. d) 0,02 mm.
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Los dos refinamientos de mayor resolucion entregaron esfuerzos méaximos de
46,26 MPay 45,65 MPa, respectivamente. La diferencia relativa porcentual entre ambos
resultados es de aproximadamente 1,34 % lo que indica que un refinamiento adicional
no produce cambios relevantes en la magnitud del esfuerzo calculado. De esta manera,
se considera que la solucién numérica alcanzé la convergencia y que la discretizacion

es adecuada para representar el comportamiento mecdnico de la Corona anterior.

Para efectos del andlisis, se reporta como esfuerzo principal méximo el valor
correspondiente al mayor esfuerzo obtenido entre las ultimas tres mallas convergidas,
con el propésito de realizar un anélisis mas conservador. Asi, 07,4y = 46,26 MPa, cuya

ubicacidn en el mapa de esfuerzos de la Corona del Incisivo se observa en la Figura 5.40

Figura 5.40: Ubicacion del esfuerzo maximo en la Corona de la solucién implantaria
anterior.

Finalmente, utilizando la relacién 4.1, se calcula el Factor de Seguridad estético
del componente, obteniendo F'S = 19, 46.

5.3.4. Hueso cortical y trabecular anterior

Las Figuras 5.41by 5.41b presentan, respectivamente, la distribucién del Defor-
macion Principal minima y maxima obtenida para el Hueso anterior bajo las condiciones

de carga definidas en la metodologia.
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Time:
02-07-2026 22:09

7,8478e-5 Max
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-0,0030034
0,0045444
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0,013192 Max
001172
0,010247
0,0087746
0,007302
0,0058294
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L
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Figura 5.41: Disitribucién Def. Principal en el Hueso anterior. a) Def. Principal Minima.
b) Def. Principal Maxima.

En base a la region critica observada, se efectu6 un refinamiento de la malla en
la interfaz de contacto Hueso-Implante, evaluando el Def. Principal Minima y Maxima
obtenido para distintos tamanos de elemento. Los resultados del estudio se presentan
en la Figura 5.42, donde se observa que, a medida que disminuye el tamafio de los
elementos, el Strain Principal converge hacia un valor practicamente constante, sin pre-
sentar variaciones significativas entre los refinamientos mds finos. Ademads, el mallado
se presenta en la Figura 5.43 considerando solo el Esfuerzo Principal Minimo con fines

de representacion grafica de la malla.
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Figura 5.42: Grafico de andlisis de convergencia realizado en la region critica del Hueso

Anterior. a) Def. Principal Méaxima. b) Def. Principal Minima.
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Figura 5.43: Mallado en zona donde se realiz6 el analisis de convergencia de la Corona
molar. Los tamafios de elementos utilizados fueron a) 0,10 mm. b) 0,08 mm. ¢) 0,06
mm. d) 0,04 mm.
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Para el Deformacion Principal Minima, los dos refinamientos de mayor resolu-
cion entregaron deformaciones minimasde -7 118 uey -7 191 pe. La diferencia relativa
porcentual entre ambos resultados es de aproximadamente 1,02 % lo que indica que un
refinamiento adicional no produce cambios relevantes en la magnitud de la deformacion

calculada.

Para efectos del andlisis, se reporta como Deformacién Principal Minima el
valor correspondiente al menor Strain obtenido entre las ultimas tres mallas convergi-
das, con el propdsito de realizar un andlisis conservador. Asi, uenm, = —7118 ueg, cuya
ubicacion en el mapa de Deformacién Principal del hueso anterior se observa en la
Figura 5.44.

ime: 25
03-07-2026 023
87465 Max
-0,001481
-0,0030495
00046179
-0,0061864
00077548
00093233
0010892
001246
-0,014029 Min

(b)

Figura 5.44: Ubicacién del Deformacion Principal Minima en el Hueso de la solucién
implantaria anterior. a) Zona inferior. b) Zona superior.
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Para el Strain Principal Maximo, los dos refinamientos de mayor resolucion
entregaron deformaciones maximas de 6 021 ue y 6 127 ue. La diferencia relativa
porcentual entre ambos resultados es de aproximadamente 1,73 % lo que indica que un
refinamiento adicional no produce cambios relevantes en la magnitud de la deformacion

calculada.

Para efectos del andlisis, se reporta como Deformacién Principal Maxima el
valor correspondiente al mayor Strain obtenido entre las tltimas tres mallas convergi-
das, con el proposito de realizar un analisis conservador. Asi, uensx = 6127 ue, cuya

ubicacién en el mapa de Strain Principal del hueso anterior se observa en la Figura 5.45.
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Figura 5.45: Ubicacién del Strain Principal Méaximo en el Hueso de la solucién implan-
taria anterior. a) Zona inferior. b) Zona superior.
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5.3.5. Tejido gingival anterior

La Figura 5.46 presenta la distribucion de la Deformacion elastica equivalente
obtenida para el Tejido Gingival anterior bajo las condiciones de carga definidas en la

metodologia.

Time:2 s
03-07-2026 15:26

0,156 Max
010276
0,089918
0077074
0064231
0,051387
0038544
0,0257
0012857
1,335¢-5 Min

Figura 5.46: Distribucion de la Deformacion elastica equivalente en el tejido gingival
anterior.

En base a la region critica observada, se efectu6 un refinamiento de la malla en
la regién mostrada previamente en la Figura 4.46, evaluando la deformacion eldstica
equivalente obtenida para distintos tamafios de elemento. Los resultados del estudio se
presentan en la Figura 5.47, donde se observa que, a medida que disminuye el tamafio de
los elementos, el Strain converge hacia un valor practicamente constante, sin presentar
variaciones significativas entre los refinamientos mds finos. Ademds, el mallado se

presenta en la Figura 5.21.
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Figura 5.47: Gréfico de andlisis de convergencia realizado en la region critica del Tejido

gingival anterior.
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(b)

(©

Figura 5.48: Mallado en zona donde se realiz6 el analisis de convergencia en el Tejido
gingival anterior. Los tamafios de elementos utilizados fueron a) 0,12 mm. b) 0,10 mm.
¢) 0,08 mm.

Los dos refinamientos de mayor resolucion entregaron deformaciones eldsticas
equivalentes de 0,0254 mm/mm y 0,0255 mm/mm, respectivamente. La diferencia re-
lativa porcentual entre ambos resultados es de aproximadamente 0,39 %, lo que indica
que un refinamiento adicional no produce cambios relevantes en la magnitud de la de-
formacion eléstica equivalente calculada. De esta manera, se considera que la solucion
numérica alcanzé la convergencia y que la discretizacion empleada es adecuada para

representar el comportamiento mecanico del tejido gingival anterior.

Para efectos del andlisis, se reporta como Deformacion elastica equivalente
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maxima el valor correspondiente al mayor esfuerzo obtenido entre las mallas convergi-
das, con el propésito de realizar un andlisis mas conservador. Asi, emsx = 0,0255 mm/mm,

cuya ubicacién en el mapa de Deformacion del Tejido gingival se observa en la Figura
5.49

S: Malla 02 encia
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Time: 25

03-07-2026 15:46

0,12681 Max

Node 575864 = v
23304002\
26365¢: Node 603871
Node 582863 s

253710002\
Node 603534

Figura 5.49: Ubicacion de la deformacion elastica equivalente maxima en el Tejido
gingival de la solucion implantaria anterior.

5.4. Analisis a fatiga de la solucion implantaria anterior

5.4.1. Pilar ASC

Con el objetivo de evaluar la respuesta a fatiga del Pilar ASC correspondiente al
montaje anterior, se obtuvieron inicialmente las distribuciones de esfuerzo equivalente
de Von Mises para los dos estados de carga considerados en la metodologia. En la Figura
5.50a se muestra la distribucion del Esfuerzo equivalente de Von Mises para el estado

de pretension y en la Figura 5.50b para el estado de pretension mas carga oclusal.
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Figura 5.50: Distribucion esfuerzo equivalente de Von Mises en el montaje anterior: a)
Solo pretension. b) Pretension y carga oclusal.

La Figura 5.51a presenta el mapa de esfuerzos del Pilasr ASC generado uni-
camente por la aplicacion de la pretension del tornillo, mientras que la Figura 5.51b
muestra la distribucién de esfuerzos correspondiente al estado de carga resultante de la

combinacion entre la pretension y la carga oclusal.
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Figura 5.51: Distribucién esfuerzo equivalente de Von Mises en el Pilar ASC en los dos
estados considerados: a) S6lo pretension. b) Pretension y carga oclusal.

Para el caso de la pretension, el valor maximo de esfuerzo fue determinado
utilizando el percentil 99 (P99) sobre la regién mostrada en la Figura 4.53 y su valor

fue

O'max, pretensién = 91,87 MPa

mientras que para el caso de pretension con carga oclusal se utilizé

Omax, oclusal = 517,36 MPa

valor que fue reportado previamente en la seccion 5.3.1.

Posteriormente, utilizando los valores de esfuerzo obtenidos para ambos estados
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de carga, el programa desarrollado en Python identificé el nodo critico del pilar, corres-
pondiente al punto donde se produce la condicién més desfavorable para el andlisis de
fatiga. El nodo identificado corresponde al nimero 376 225, cuya ubicacién se muestra

en la Figura 5.52.

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

02-07-2026 13:37

872,34 Max
752,05
631,76
51147
42626
341,05
255,84
17062
85413
0,20095 Min

6,000 (mm)

Figura 5.52: En rojo se observa la ubicacién del nodo critico para evaluacion a fatiga.

Conocido el nodo critico, se calcularon los pardmetros necesarios para la eva-
luacion de la vida util del componente. La Tabla 5.5 resume los valores de esfuerzo
determinados en el andlisis, incluyendo el esfuerzo méximo, el esfuerzo minimo, el
esfuerzo alternante, el esfuerzo medio y el esfuerzo alternante equivalente corregido
mediante el criterio de Goodman.

Tabla 5.5: Parametros de esfuerzo obtenidos en el nodo critico para la evaluacion de la
vida a fatiga del pilar ASC.

Parametro Valor [MPa]
Esfuerzo maximo, osx 515.86
Esfuerzo minimo, oy 59.05
Rango de esfuerzo, Ao 456.81
Esfuerzo alternante, o, 228.41
Esfuerzo medio, oy, 287.45
Esfuerzo alternante equivalente (Goodman), 07 eq 327.50

El andlisis entregé una vida ttil estimada del orden 1 x 10' ciclos de carga,

equivalente a vida infinita, considerando una frecuencia de 1000 ciclos diarios. Estos
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resultados corresponden a la estimacion de vida para el punto mds critico del compo-

nente y para las condiciones de carga detalladas en la metodologia.

Los factores de seguridad obtenidos para el pilar ASC mediante los criterios de

Goodman, Soderberg, Gerber y Langer, se presentan en la Tabla 5.6.

Tabla 5.6: Factores de seguridad obtenidos para el pilar ASC segun los distintos criterios
de evaluacion.

Criterio de evaluacion  Factor de seguridad

Goodman 1.23
Soderberg 1.22
Gerber 1.53
Langer (fluencia estética) 1.80

5.4.2. Implante Anterior

En la evaluacion a fatiga del implante anterior, la Figura 5.53a presenta el mapa
de esfuerzos generado inicamente por la aplicacion de la pretension del tornillo, mien-
tras que la Figura 5.53b muestra la distribucion de esfuerzos correspondiente al estado

de carga resultante de la combinacion entre la pretension y la carga oclusal.
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Figura 5.53: Distribucion esfuerzo equivalente de Von Mises en el Implante ASC en los
dos estados considerados: a) S6lo pretension. b) Pretension y carga oclusal.

Para el caso de la pretension, el valor méximo de esfuerzo fue determinado
utilizando el percentil 99 (P99) sobre la region mostrada en la Figura 4.54 y su valor

fue

O'max, pretensién — 92,48 MPa

mientras que para el caso de pretension con carga oclusal se utilizé

Omax, oclusal = 334,88 MPa

valor que fue reportado previamente en la seccion 5.3.2.

Posteriormente, utilizando los valores de esfuerzo obtenidos para ambos estados
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de carga, el programa desarrollado en Python identific6 el nodo critico del Implante,
correspondiente al punto donde se produce la condicion mas desfavorable para el anali-
sis de fatiga. El nodo identificado corresponde al nimero 927 477, cuya ubicacion se

muestra en la Figura 5.54.
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Figura 5.54: Ubicacién del nodo critico para evaluacién a fatiga.

Conocido el nodo critico, se calcularon los parametros necesarios para la eva-
luacién de la vida util del componente. La Tabla 5.7 resume los valores de esfuerzo
determinados en el andlisis, incluyendo el esfuerzo maximo, el esfuerzo minimo, el
esfuerzo alternante, el esfuerzo medio y el esfuerzo alternante equivalente corregido

mediante el criterio de Goodman.

Tabla 5.7: Parametros de esfuerzo obtenidos en el nodo critico para la evaluacién de la
vida a fatiga del implante anterior.

Parametro Valor [MPa]
Esfuerzo maximo, osx 332.66
Esfuerzo minimo, oy 67.98
Rango de esfuerzo, Ao 264.68
Esfuerzo alternante, o, 132.34
Esfuerzo medio, oy, 200.32
Esfuerzo alternante equivalente (Goodman), 0 eq 167.70

El anélisis entregé una vida ttil infinita (mayor a 1 x 10'° ciclos) segiin la curva
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S-N corregida para las condiciones descritas en la metodologia.

Los factores de seguridad obtenidos para el Implante Anterior mediante los

criterios de Goodman, Soderberg, Gerber y Langer, se presentan en la Tabla 5.8.

Tabla 5.8: Factores de seguridad obtenidos para el implante anterior segin los distintos
criterios de evaluacion.

Criterio de evaluacion  Factor de seguridad

Goodman 1.97
Soderberg 1.95
Gerber 2.46
Langer (fluencia estética) 2.80
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6. Analisis de resultados

6.1. Comportamiento mecinico de las soluciones im-

plantarias

6.1.1. Transferencia de la carga

La transferencia de carga en ambas soluciones implantarias se deduce a par-
tir de la distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises obtenida para el montaje
completo (4.51b). Inicialmente, la carga oclusal es recibida por la corona, la cual se
transmite al pilar mediante la interfaz cementada. Posteriormente, el pilar transfiere la
carga al implante principalmente a través de la conexion conica tipo Cono Morse, donde

se establece el contacto entre ambos componentes (6.1).

sssss

L,

Figura 6.1: Distribucion de esfuerzos en el cono de union pilar-implante.

La distribucion de esfuerzos indica que la superficie conica es el principal me-
canismo de transferencia de carga entre el pilar y el implante. Si bien la union cilindrica
inferior del pilar también participa en la transmision de esfuerzos debido a las condi-
ciones de contacto impuestas en el modelo, las mayores concentraciones de esfuerzo se

localizan sobre la superficie del cono.

Por otra parte, debido a que la carga oclusal fue aplicada con una inclinacion de
30 respecto al eje longitudinal del implante y orientada hacia vestibular, la trayectoria
de transmision de las cargas presenta un comportamiento predominantemente oblicuo.

Este efecto se observa en la distribucion de esfuerzos de la corona, el pilar y el implante,
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donde las maximas se concentran hacia el lado vestibular, coincidiendo con la direccion
de la componente horizontal de la carga aplicada. Asi, la orientacion de la carga no sé6lo
determina la magnitud de los esfuerzos desarrollados en cada componente, sino también

el recorrido mediante el cual éstos son transferidos a través de la solucién implantaria.

6.1.2. Distribucion de esfuerzos

Pilares SSC y ASC

La Figura 5.1 presenta la distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises
obtenida para el pilar SSC bajo la condicién de carga estdtica. Se observa que la mayor
magnitud de los esfuerzos se desarrolla en la region inferior del pilar, especificamente
en la superficie conica de contacto y en la zona cilindrica inferior. Ademads, la interfaz
cementada entre la corona y el pilar presenta niveles de esfuerzo considerablemen-
te menores, lo que indica que la mayor solicitacién es transmitida hacia la conexion

implante-pilar.

El corte transversal del pilar permite apreciar con mayor claridad la trayectoria
seguida por los esfuerzos al interior del componente (Figura 5.2). La distribucion obte-
nida presenta una notable asimetria, concentrandose los mayores esfuerzos hacia el lado
vestibular, coincidiendo con el sentido de aplicacion de la componente horizontal de la
carga oclusal. Este comportamiento es consistente con el estado de flexion generado por
una carga oblicua aplicada sobre un elemento empotrado en su extremo inferior. Desde
un punto de vista mecdnico, el conjunto implante-pilar presenta un comportamiento
andlogo al de una viga en voladizo sometida a flexién, donde la carga inclinada induce

una distribucidon no simétrica de los esfuerzos.

Ademads del estado de esfuerzos presentes en la conexion conica, se observa un
nivel de esfuerzo cercano a 220 MPa en la region correspondiente al asiento del tornillo
dentro del pilar. Si bien el tornillo no fue modelado explicitamente como un sélido
tridimensional, esta zona corresponde al punto donde se aplica la condicién de unién
equivalente utilizada para representar la pretension del sistema. En consecuencia, esta
region también participa en la transferencia de carga y presenta niveles de esfuerzo que

no resultan despreciables con respecto al comportamiento general del componente.
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Un analisis mas detallado de la superficie conica permite identificar dos regiones
de mayor criticidad. La primera se localiza en la porcién inferior del cono, préxima
a la transicion geométrica entre la superficie conica y la superficie cilindrica del pilar
(Figura 5.5). Si bien la propia transicion presenta una singularidad numérica asociada
al cambio de seccion y a los reducidos radios de curvatura, dicha region fue excluida del
andlisis para la obtencién de resultados, tal como se explicé en la secciéon de Metodo-
logia. No obstante, la zona conica inmediatamente adyacente a esta transicion continta
presentando elevados niveles de esfuerzo, lo que indica que dicha region constituye una
zona critica desde el punto de vista mecanico. Este comportamiento puede atribuirse a
que la transicion entre el cono y la superficie cilindrica representa un cambio abrupto
en la forma en que se transmiten las cargas entre el pilar y el implante. Mientras que a lo
largo de la conexidn cénica las cargas se transfieren progresivamente mediante el con-
tacto inclinado entre las superficies, en la base del cono la carga pasa a ser transmitida
por una superficie de apoyo practicamente perpendicular al eje del implante, donde se
produce el asentamiento del pilar sobre el implante. Este cambio en las condiciones de
apoyo genera un incremento local en las reacciones y, en consecuencia, elevados niveles

de esfuerzo en la porcion inferior del cono.

La segunda region critica se ubica en el extremo superior del cono, coincidiendo
con el término del contacto entre el pilar y el implante, en la plataforma superior de este
ultimo. En esta zona se mezclan dos efectos. Por una parte, la flexion inducida por la
carga oblicua produce los mayores momentos internos en la base del pilar, de manera
andloga al comportamiento de una viga en voladizo. Por otra parte, el apoyo desarrollado
entre la superficie conica del pilar y la plataforma del implante incrementa localmente
el esfuerzo debido a dicha interaccion. Como consecuencia de ambos fen0menos, esta
zona corresponde a una de las regiones de mayor esfuerzo del pilar y constituye uno de

los puntos criticos para la evaluacién de su comportamiento.

El comportamiento mecénico del pilar ASC presenta una distribucion de es-
fuerzos equivalente de Von Mises muy similar a la observada en el pilar SSC (Figura
5.28). Los mapas de esfuerzo muestran que las mayores solicitaciones contindan de-
sarrollandose en la region inferior del pilar, especificamente sobre la superficie conica
de contacto y la zona cilindrica adyacente, mientras que la interfaz cementada entre la

corona y el pilar permanece sometida a niveles de esfuerzo considerablemente menores.
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El analisis detallado de la superficie conica evidencia que las zonas criticas del
pilar ASC coinciden con las identificadas para el pilar SSC. En consecuencia, la modifi-
cacion geométrica asociada al canal de tornillo angulado no produce un desplazamiento
de las zonas criticas ni altera el mecanismo mediante el cual se transmiten las cargas a

través de la conexion implante-pilar.

La principal diferencia entre ambas configuraciones corresponde a la magnitud
de los esfuerzos desarrollados. Para el pilar ASC se obtuvo un esfuerzo equivalente
maximo de 517,36 MPa, inferior a los 549,30 registrados para el pilar SSC. Esta dife-
rencia resulta consistente con las condiciones de carga empleadas en ambos modelos,
ya que la simulacién correspondiente al sector anterior considera una fuerza oclusal de
menor magnitud que la utilizada para el sector posterior, representando el comporta-
miento fisiologico esperado de los dientes incisivos respecto de los molares. Dado que
la geometria de la region de la conexidn cOnica es practicamente la misma en ambas
soluciones, la disminucion observada en la magnitud de los esfuerzos se atribuye prin-

cipalmente a la menor carga aplicada, mas que a diferencias geométricas.

En cuanto a las singularidades observadas, la primera singularidad numérica
observada es en la transicion entre la superficie conica y la superficie cilindrica (Figu-
ra 4.38). Esta no corresponde a un fenémeno fisico del componente, sino a un efecto
numérico propio del método de elementos finitos. Su aparicion estd asociada a la combi-
nacién de una discontinuidad geométrica, caracterizada por un cambio abrupto entre la
superficie conica y la cilindrica mediante radios de curvatura reducidos y a la transicion
brusca de transmision de carga (se pasa de una transmision conica a una perpendicular
al eje del implante). Bajo estas condiciones, el campo de esfuerzos presenta gradientes

elevados que aumentan al refinar la malla.

La segunda singularidad numérica (Figura 4.39) se localiza en el extremo su-
perior de la superficie cénica, coincidiendo con la zona de apoyo del pilar sobre la
plataforma del implante (una especie de pivoteo). Desde un punto de vista mecénico,
esta region es naturalmente una zona de concentracion de esfuerzos, ya que corresponde
al punto donde el pilar se apoya en el implante producto de la flexién, sin embargo,
sobre esta concentracion fisica de esfuerzos se superpone una singularidad numérica

asociada al término abrupto de la superficie de contacto entre ambos componentes.
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Es importante destacar que esta singularidad no modifica el mapa general de
distribucién de esfuerzos ni la las zonas criticas del componente. De acuerdo con el
principio de Saint-Venant, su influencia permanece confinada a una regién localizada,
por lo que el esfuerzo obtenido en zonas adyacentes representa adecuadamente el

comportamiento mecanico del pilar.

Implantes anterior y posterior

La Figura 5.6 presenta la distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises
obtenida para el implante correspondiente a la solucion posterior y anterior. Para ambos
casos, el mapa de esfuerzos presenta un comportamiento muy similar al observado
previamente en el pilar, observandose una continuidad en la transferencia de carga a
través de la conexion implante-pilar. Este comportamiento se debe a que ambos com-
ponentes interactian mediante un cono Morse, donde las regiones del pilar sometidas a
mayores esfuerzos generan reacciones de contacto de igual magnitud y sentido opuesto
sobre la superficie del implante, produciendo una distribucion de esfuerzos continua
entre ambos componentes. Ademas, al ser ambos componentes del mismo material, la

magnitud del esfuerzo es del mismo orden.

El andlisis detallado del implante permite identificar tres regiones criticas. La
primera se localiza en la porcidn inferior de la superficie conica, proxima a la transicion
geométrica entre el cono y la superficie cilindrica del implante. La segunda corresponde
a laregion donde el pilar se apoya sobre la plataforma superior del implante, coincidien-
do con el término de la superficie de contacto entre ambos componentes. Finalmente,
se observa una tercera region de elevados esfuerzos en la parte superior de la superficie

cilindrica del implante, proxima a la transicion con la geometria conica.

Aunque la transferencia de carga entre el pilar y el implante se produce mediante
la misma interfaz de contacto, ambos componentes desarrollan magnitudes de esfuerzo
diferentes. En el pilar SSC se obtiene un esfuerzo equivalente maximo de 549,3 MPa,
mientras que en el implante correspondiente el valor méximo alcanza 441,20 MPa. Para
el caso del pilar ASC se tiene un esfuerzo maximo de 517,36 MPa con 334,88 MPa en

su implante.
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La diferencia mencionada en el parrafo anterior, se debe principalmente a la
menor seccion resistente del pilar y a su funcion estructural, ya que este componente
recibe directamente la carga oclusal y desarrolla mayores efectos de flexion antes de
transmitir las solicitaciones al implante. En contraste, el implante presenta una geo-
metria mas robusta y sin un agujero tan pronunciado para el alojo del tornillo como el

que posee el pilar, favoreciendo una mejor distribucion de las tensiones.

Al igual que en el pilar, la plataforma del implante y la transicion entre la
superficie conica y la superficie cilindrica presentan una singularidad numérica (Figura
4.41) que se debe a los mismos motivos explicados previamente para el caso del pilar
en la seccion 6.1.2.

Con respecto al exterior del implante, la zona ubicada en la region cervical
presenta mayores niveles de esfuerzo que la zona del 4pice del implante. Este comporta-
miento se encuentra asociado a las diferencias en la rigidez del tejido 6seo circundante.
En la region cervical, el implante se encuentra unido al hueso cortical mediante una
condicion de contacto tipo bonded, cuyo mayor mddulo de elasticidad restringe en
mayor medida el desplazamiento del implante y favorece la transmision de cargas. En
cambio, los hilos que se encuentran en contacto con el hueso trabecular presentan me-
nores niveles de esfuerzo debido a la menor rigidez de este tejido, lo que permite una

mayor deformacién (Figura 6.2).
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Figura 6.2: Distribucién del esfuerzo en la superficie externa del implante.
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Las Figuras 5.10 y 5.37 presentan la distribucion del esfuerzo principal maximo

obtenida para la corona protésica. En ambas soluciones implantarias, la mayor parte
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de las solicitaciones se concentra en la interfaz interna de unién entre con el pilar,
correspondiente a la superficie cementada. Por otro lado, las superficies externas de
la corona presentan niveles de esfuerzo considerablemente menores, indicando que la
transferencia de carga hacia el pilar se produce principalmente a través de la conexion

interna entre ambos componentes.

Analizando la interfaz cementada, se observa que el esfuerzo principal méxi-
mo se localiza en la cara palatina de la conexidn interna entre la corona y el pilar,
coincidiendo con el lado opuesto del sentido en el que se aplica la carga oclusal. Este
comportamiento responde al estado de flexion y rotacion alrededor del pilar que tiende
a hacer la corona durante la transmision de carga. La cara palatina de la conexion tiende
a separarse del pilar, desarrollando esfuerzos de traccion en la zirconia, mientras que
la cara vestibular interna experimenta menores esfuerzos de traccién debido a que esta

tiende a comprimirse contra el pilar.

Al comparar los mapas de esfuerzo de ambas coronas, los resultados sugieren
que la geometria del pilar ASC no altera la ubicacién de la zona critica ni la distribucién

general del esfuerzo principal méximo.

Las singularidads numéricas observadas en los surcos de encaje entre la corona
y el pilar (Figura 4.42) se deben principalmente a contacto entre aristas vivas y cambios
abruptos de seccion en la zona. Por otro lado, también existe una singularidad en la
zona inferior cénica de la unién, justo en la arista de cambio de seccién conica a
cilindrica de la corona. Nuevamente, estos artefactos numéricos localizados no afectan

ni la distribucion general de esfuerzos ni las zonas criticas.

6.2. Comportamiento biomecanico de los tejidos periim-

plantarios

6.2.1. Deformaciones en el hueso

Hueso maxilar posterior

La Figura 5.14 presenta la distribucion de la deformacién principal minima y

maxima obtenida para el hueso periimplantario correspondiente a la solucién posterior.
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En ambos mapas se observa que las mayores deformaciones se concentran principal-
mente en las crestas de los hilos externos del implante y en la region apical. Este
comportamiento indica que la transferencia de carga desde el implante hacia el hueso se
produce de manera distribuida a lo largo de toda la superficie roscada, siendo las crestas
de los hilos las zonas donde el contacto entre ambos componentes genera las mayores

deformaciones locales.

La mayor magnitud de deformacién observada en las zonas mencionadas se
encuentra asociada a que estas regiones se encuentran en contacto directo con el hueso
trabecular, el cual presenta una rigidez considerablemente menor que el hueso cortical
experimentando mayores desplazamientos bajo la accion de cargas. Asi, resulta espera-
ble que tanto la deformacion principal minima como la méxima alcancen sus mayores

valores en el hueso trabecular que rodea la superficie roscada del implante.

El hueso cortical presenta niveles de deformacion considerablemente menores
en la mayor parte de su volumen. La regién donde se desarrollan las mayores deforma-
ciones corresponde a la cresta dsea, ubicada en el borde superior del orificio implantario.
Este comportamiento resulta consistente con la mayor rigidez de este hueso y con el
mecanismo de transferencia de carga del implante. Debido a la carga oblicua aplicada,
el implante se tiende a apoyar sobre la cresta dsea, incrementando localmente las defor-

maciones en esta region.

En el caso de la deformacién principal minima (Figura 5.17), el valor regis-
trado en la cresta 6sea cortical supera el umbral de inicio de microdano propuesto
por Frost para hueso cortical, establecido aproximadamente en 3000 p&. Este resulta-
do no implica una fractura inmediata del tejido, ya que permanece considerablemente
por debajo del umbral de fractura, cercano a 25,000 ue. Pese a esto, si indica que,
bajo las condiciones consideradas en la simulacidn, la cresta sea cortical constituye
una region potencialmente susceptible al desarrollo de microdafio o procesos de remo-

delacion 6sea desfavorables cuando estas solicitaciones se presentan de forma repetitiva.

En el hueso trabecular también se obtuvieron deformaciones principales mini-
mas del orden de 6094 ue, principalmente en las crestas de los hilos y en la regién
apical. No obstante, la comparacion directa con los umbrales propuestos por Frost debe

realizarse con cautela, ya que dichos valores fueron establecidos principalmente para
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hueso cortical laminar y no representan necesariamente el comportamiento mecéanico
del hueso trabecular. Por este motivo, las deformaciones obtenidas en este tejido se
utilizan principalmente para analizar su distribucion de alrededor del implante, més que

para establecer criterios cuantitativos de dafo.

En cuanto a la deformacion principal maxima (Figura 5.18), el valor méximo
obtenido fue de 4869 ue, localizdndose exclusivamente en el hueso trabecular, princi-
palmente alrededor del dpice y de las crestas de los hilos externos del implante. Debido
a que estas deformaciones se desarrollan unicamente en el hueso trabecular, su compa-
racion con los umbrales del mecanostato de Frost nuevamente debe interpretarse con

cautela.

Hueso maxilar anterior

La Figura 5.41 presenta la distribucion de la deformacién principal minima y
maxima obtenida para el hueso periimplantario correspondiente a la solucidén anterior.
En términos generales, ambos mapas presentan una distribucion priacticamente idéntica
a la observada para la solucién posterior, concentrandose las mayores deformaciones
en las crestas de los hilos externos del implante, en la region apical y en la cresta 6sea
cortical. Este comportamiento indica que la incorporacion de un pilar con canal de
tornillo angulado (ASC) no modifica el mecanismo de transferencia de carga hacia el
tejido 6seo, manteniéndose las mismas zonas criticas identificadas en la solucién con
pilar SSC.

Para la deformacién principal minima (Figura 5.44) se obtuvo un valor méximo
de —7118 ue, localizado principalmente en la cresta 6sea cortical, asi como en la region
apical y en las crestas de los hilos externos del implante. Al igual que en la solucion
posterior, la deformacion registrada en la cresta dsea supera el umbral de inicio de
microdano propuesto por Frost para hueso cortical. Si bien este resultado no implica
una fractura inmediata del tejido 6seo, si indica que, bajo las condiciones consideradas
en el modelo, la region cortical cervical se encuentra sometida a un estado de sobrecar-
ga localizada, por lo que constituye una zona potencialmente susceptible al desarrollo
de microdafio o procesos de remodelacion 6sea desfavorables cuando estos estados de

carga se presentan de manera repetitiva.
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Por otra parte, las deformaciones principales minimas registradas en la region
apical y en las crestas de los hilos corresponden al hueso trabecular. En consecuencia,
la comparacion directa de estos valores con los umbrales propuestos por Frost debe
realizarse con cautela, dado que dichos limites fueron establecidos principalmente para
hueso cortical laminar y no representan necesariamente el comportamiento mecanico

del hueso trabecular.

En cuanto a la deformacién principal maxima (Figura 5.45), se obtuvo un va-
lor de 6127 ue, localizado exclusivamente en el hueso trabecular, principalmente en
la regién apical y en las crestas de los hilos externos del implante. La ausencia de
deformaciones principales méximas criticas en el hueso cortical resulta consistente
con el comportamiento observado en la solucion posterior, donde las deformaciones de

traccion se concentran preferentemente en el tejido trabecular debido a su menor rigidez.

Es importante notar que tanto en el d4pice como en los hilos externos del implante
se presentan las maximas deformaciones tanto para deformacion principal maxima y
minima. Esto puede atribuirse a que la carga al ser oblicua, el implante tiende a hacer
un movimiento de rotacion en el sentido contrario al de las manecillas del relos y por
eso la zona superior de los hilos queda expuesta a deformaciones de tension (tiende
a despegarse del hueso) y la parte inferior a deformaciones de compresion (tiende a

comprimirse con el hueso).

Tejido gingival anterior y posterior

Las Figuras 5.19 y 5.46 presentan las distribuciones de la deformacion eldstica
equivalente obtenida para el tejido gingival en las soluciones implantarias posterior y an-
terior respectivamente. Se obtuvo una deformacion maxima de 0,0255 mm/mm (2,55 %)
para la solucion anterior y de 0,0402 mm/mm (4,02 %) para la solucion posterior. Estos
valores indican que, en las regiones mas solicitadas, el tejido gingival experimenta una
deformacion equivalente al 2,55 % y 4,02 % de su longitud inicial, respectivamente. En
ambos casos, la distribucion de la deformacidn presenta un comportamiento similar,
observandose que las mayores deformaciones se concentran Unicamente sobre uno de

los lados del tejido gingival que rodea la base de la corona.

La distribucién asimétrica de la deformacion resulta consistente con la direccidon
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de aplicacion de la carga oclusal. Debido a que la carga es aplicada de forma oblicua,
la corona experimenta un proceso de flexion que provoca un desplazamiento lateral de
su zona inferior. La corona desarrolla un contacto mas estrecho con el tejido gingival
en uno de sus lados, comprimiéndolo y generando las mayores deformaciones elésticas
equivalentes en dicha region. En contraste, sobre el lado opuesto practicamente no se
observan deformaciones, ya que el movimiento de la corona produce un alejamiento

respecto del tejido gingival, disminuyendo el contacto mecanico entre ambas superficies.

Como este comportamiento se observa tanto en la solucién anterior como en la
posterior, la modificacién geométrica introducida por el pilar ASC no altera el meca-

nismo mediante el cual la corona transmite las deformaciones al tejido blando.

En ambas soluciones implantarias se identificaron singularidades numéricas
localizadas en la region crestal del tejido gingival (Figura 4.44), coincidiendo con el
término del contacto entre la corona y la encia. Adicionalmente, en la solucion posterior
se observé una segunda singularidad en la region basal del contacto corona-encia (Figu-
ra4.43). Estas singularidades se atribuyen principalmente a la discretizacién geométrica
de la superficie externa de la corona, obtenida a partir del procesamiento del modelo
escaneado. Durante la conversion de la geometria a un solido CAD, esta queda discre-
tizada por caras triangulares con cantos vivos que, al entrar en contacto con el tejido

gingival, producen aumentos puntuales de la deformacion.

Desde el punto de vista clinico, si bien no existen criterios biomecanicos que
permitan relacionar directamente la deformacién del tejido gingival con un umbral
de dafo clinico, el andlisis de la deformacion eldstica equivalente permite identificar
las regiones donde el tejido blando experimenta la mayor interaccion mecéanica con la
solucion. En esee sentido, las zonas que presentan mayores deformaciones corresponden
a aquellas donde la corona ejerce una mayor compresion sobre la encia durante la
aplicacion de la carga oclusal, informacion que resulta ttil para identificar regiones a

las cuales se le deberia poner atencion a la hora de tratar un paciente.
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6.3. Resistencia estatica de los componentes protésicos.

6.3.1. Corona

Tal como se analiz6 en la seccion anterior, la maxima tension principal de am-
bas coronas se desarrolla en la interfaz de unién con el pilar. El valor reportado para la
solucién posterior fue la tension principal maxima de 46,14 MPa, mientras que para la
solucion anterior la magnitud alcanzé 46,26 MPa. Considerando una resistencia tltima
a la flexion de la zirconia de 900 MPa, se obtuvieron factores de seguridad estaticos
de 19,51 y 19,46, respectivamente. Estos elevados factores de seguridad indican que,
bajo las condiciones de carga evaluadas, las tensiones desarrolladas en ambas coronas
se mantienen muy por debajo de la capacidad resistente del material, descartandose la

ocurrencia de una falla estatica.

Desde un punto de vista biomecanico, este resultado es consistente con las
condiciones de carga consideradas en el presente estudio, ya que las simulaciones re-
presentan un escenario de masticacion fisioldgica cotidiana. En consecuencia, resulta
esperable que una restauracion confeccionada en zirconia opere con un amplio mar-
gen de seguridad frente a este tipo de solicitaciones. Es importante destacar que este
margen podria reducirse bajo condiciones de carga mds severas, como las asociadas al
bruxismo u otros episodios de sobrecarga oclusal, donde las fuerzas aplicadas pueden

incrementarse considerablemente.

A pesar de que la solucién anterior fue evaluada con una carga oclusal (100
N) inferior a la utilizada en la solucién posterior (200 N), ambas configuraciones
desarrollaron tensiones méaximas y factores de seguridad practicamente idénticos. Este
comportamiento sugiere que la modificaciéon geométrica introducida por el pilar ASC
podria estar incrementando la solicitacion mecanica de la corona. Sin embargo, para
confirmar esto, se deberia hacer una evaluacion con el mismo tipo de corona, ya que
el cambio de una geometria de corona molar e incisiva también podria ser una de las

causas de este fendmeno.
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6.3.2. Pilar ASCy SSC

Tal como se analiz6 en la seccién anterior, las regiones criticas del pilar co-
rresponden, tanto para la solucion con pilar SSC como ASC, a la superficie conica
de contacto con el implante y a la transicién geométrica entre el cono y la superficie
cilindrica. En dichas regiones se obtuvieron esfuerzos equivalentes méximos de 549,3
MPa para el pilar SSC (Figura 5.5) y 517,36 MPa para el pilar ASC (Figura 5.32).

Con el propdésito de verificar que las magnitudes obtenidas mediante elementos
finitos fueran consistentes desde un punto de vista mecanico, se realiz6 una estimacion
analitica basada en Mecanica de Materiales, considerando la combinacion de esfuerzos
de compresion y flexion generados por la carga oclusal. Para la solucién SSC se obtuvo
un esfuerzo aproximado de 392,6 MPa, el cual aumenta hasta aproximadamente 455
MPa al incorporar el efecto de la pretension del tornillo. Para la solucion ASC, la misma
metodologia entregd un esfuerzo aproximado de 274,8 MPa, alcanzando cerca de 337
MPa al considerar la contribucién de la pretension. Estas estimaciones no pretenden
reproducir exactamente los resultados obtenidos mediante elementos finitos, sino pro-
porcionar un orden de magnitud esperado que permita evaluar la consistencia fisica de
la simulacién numérica. El detalle de los célculos realizados se presentan en el Anexo

(8.2) y en la Figura 6.3 se observan los diagrama de cuerpo libre considerados.
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Figura 6.3: DCL considerados para evaluaciéon mediante Mecéanica de Materiales en
zona a) Anterior y b) Posterior.
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Adicionalmente, los esfuerzos obtenidos presentan una buena concordancia con
los resultados reportados por [14], estudio citado en la seccion Estado del Arte y en el
cual analizaron una solucién implantaria de caracteristicas similares mediante elemen-
tos finitos y reportaron un esfuerzo equivalente maximo de 481,2 MPa para el pilar.
Si bien las condiciones de carga y la geometria empleadas en dicho estudio no son
idénticas a las consideradas en el presente trabajo, la cercania entre ambos resultados
constituye una validacién adicional del orden de magnitud obtenido en las simulacio-
nes desarrolladas. Las diferencias observadas son esperables y pueden atribuirse a las
particularidades geométricas de cada modelo, a las condiciones de carga empleadas, re-
presentacion mas detallada del montaje, a la pretension del tornillo y a la configuracion

de los tejidos periimplantarios.

Finalmente, el andlisis estatico entregé factores de seguridad de 1,69 para el
pilar SSCy 1,80 para el pilar ASC. Si bien ambos valores son inferiores a los obtenidos
para la corona, contintian siendo superiores a la unidad, indicando que el componente
trabaja dentro de su capacidad resistente bajo las condiciones de carga evaluadas. Estos
resultados resultan consistentes con el hecho de que el pilar es el componente estruc-
turalmente mds exigido de la solucién implantaria, siendo el principal responsable de

transmitir las cargas desde la corona hacia el implante.

Es importante considerar que las simulaciones fueron desarrolladas bajo una
condiciéon de carga conservadora. En la préctica clinica se procura que las cargas
oclusales se transmitan lo mas alineadas posible con el eje longitudinal del implante,
minimizando la aparicién de momentos flectores. En el presente estudio, en cambio,
se considerd una carga inclinada 30° respecto del eje del implante con el propdsito de
representar una condicion mas desfavorable desde el punto de vista mecanico. En conse-
cuencia, resulta esperable que una restauracion correctamente instalada en condiciones
clinicas presente un estado tensional menos exigente y, por ende, un factor de seguridad

superior al obtenido en esta simulacion.

Desde un punto de vista biomecdanico, seria posible incrementar el margen de
seguridad aumentando las dimensiones del pilar, sin embargo, ello implicaria restau-
raciones de mayor volumen, menor disponibilidad de espacio protésico y una solucién
poco comoda para el paciente. Por esta razon, el disefio de estos componentes responde

también a un proceso de optimizacion, en el cual se busca utilizar la menor cantidad
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de material compatible con un funcionamiento mecdnicamente seguro, privilegiando
simultineamente la estabilidad estructural, la funcionalidad clinica y la comodidad del

paciente.

6.3.3. Implante anterior y posterior

Tal como se analiz6 en la seccion anterior, la distribucidn de esfuerzos equiva-
lente de Von Mises obtenida para los implantes SSC y ASC presenta practicamente el
mismo patrén de distribucion y las mismas zonas criticas, localizadas principalmente en
la superficie conica de contacto con el pilar, en la transicion entre el cono y la superficie
cilindrica y en la region superior del cilindro. La principal diferencia entre ambas con-
figuraciones corresponde a la magnitud de los esfuerzos desarrollados, obteniéndose
un esfuerzo equivalente maximo de 441,20 MPa para el implante correspondiente a la

solucién posterior y de 334,88 MPa para la solucién anterior.

Con el proposito de verificar que las magnitudes obtenidas mediante elementos
finitos fueran consistentes con lo reportado en la literatura, se compararon los resultados
con el estudio desarrollado por [14], donde se analiz6 una solucidén implantaria bajo
condiciones de carga similares mediante elementos finitos. En dicho trabajo se repor-
taron esfuerzos equivalentes maximos comprendidos entre 204 MPa y 266 MPa para
el implante. Si bien estos valores son inferiores a los obtenidos en el presente estudio,
ambos trabajos presentan el mismo orden de magnitud, proporcionando una referencia

adecuada para validar la consistencia de los resultados obtenidos.

Las diferencias observadas resultan esperables debido a que ambos modelos
presentan diferencias en la geometria de la conexion implante-pilar, en las condiciones
de carga y en la representacion del sistema implantario. Ademas, el modelo desarrollado
en el presente trabajo incorpora explicitamente el efecto de la pretension del tornillo,
condicién que no fue considerada en el estudio de referencia y que contribuye a incre-

mentar el estado tensional inicial del conjunto.

Por otra parte, resulta interesante observar que, a pesar de encontrarse en con-
tacto directo con el pilar y participar de la misma transferencia de carga, el implante

desarrolla esfuerzos inferiores a los obtenidos en dicho componente. Este comporta-
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miento puede atribuirse principalmente a su mayor volumen resistente y a una geometria
con una seccion transversal més robusta, lo que favorece una distribucion méas uniforme

de las cargas transmitidas desde el pilar.

Finalmente, el anélisis estatico entregé factores de seguridad de 2,11 para el im-
plante correspondiente a la solucion posterior y de 2,78 para la solucion anterior. Ambos
valores son superiores a los obtenidos para el pilar, lo que resulta consistente con la
mayor capacidad resistente asociada a la geometria del implante. Si bien estos factores
de seguridad no son excesivamente elevados, indican que el componente trabaja con

un margen de seguridad suficiente frente a las cargas consideradas en el presente estudio.

Al igual que en el andlisis del pilar, es importante considerar que las simula-
ciones fueron desarrolladas bajo una condicién de carga conservadora, aplicando una
fuerza inclinada 30° respecto del eje longitudinal del implante. Desde un punto de vista
clinico, se procura que la carga oclusal se transmita lo mas axialmente posible, minimi-
zando los momentos flectores y, por consiguiente, el estado tensional desarrollado en
los componentes protésicos. En ese sentido, los factores de seguridad obtenidos repre-
sentan una condicion mds exigente que la esperable para una restauracion correctamente

instalada.

6.3.4. Efecto de la pretension

La Figura 6.4 presenta la distribucion del esfuerzo equivalente de Von Mises en
el pilar SSC bajo la accion exclusiva de la pretension del tornillo. En las zonas criticas
previamente identificadas se obtuvo, mediante el criterio del percentil 99, un esfuerzo
equivalente de 91,46 MPa. Posteriormente, al incorporar la carga oclusal sobre el estado
inicial de pretension, el esfuerzo equivalente maximo en estas mismas regiones aumento
hasta 549,3 MPa.
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Figura 6.4: Distribucidn del esfuerzo en el pilar en el estado de pretension.

Al comparar ambos resultados, se observa que el esfuerzo generado tinicamen-
te por la pretension equivale aproximadamente al 16,65 % del esfuerzo maximo final
obtenido bajo la accién conjunta de la pretension y la carga oclusal. Esto indica que
una fraccion relevante del estado tensional del pilar ya se encuentra presente antes de la
aplicacion de la carga externa, exponiendo la importancia de incorporar la pretension
del tornillo en el analisis biomecdnico del sistema implantario. Cabe sefnalar que este
porcentaje representa una relacion entre las magnitudes obtenidas en ambos estados de

carga y no una descomposicion lineal exacta del esfuerzo final.

Un comportamiento similar se observa en el pilar ASC. En la regién critica
correspondiente a la superficie conica de la conexién implante-pilar, la pretension del
tornillo genera un esfuerzo equivalente de 91,87 MPa, el cual aumenta hasta 517,36 MPa
al incorporar la carga oclusal. En este caso, el esfuerzo inducido exclusivamente por la
pretension representa aproximadamente el 17,76 % del esfuerzo méximo desarrollado
durante la condicion de funcionamiento. La similitud entre este porcentaje y el obtenido
para el pilar SSC evidencia que, independientemente de la geometria del pilar, la
pretension constituye un estado tensional inicial significativo que debe ser considerado
en el andlisis mecdnico del conjunto, ya que su no consideracién subestimaria los

esfuerzos sobre el pilar.

6.3.5. Efecto del tejido gingival

La influencia del tejido gingival se evalu6 sobre el pilar SSC, debido a que
esta constituye el componente mds solicitado del sistema implantario posterior. En el

modelo que incorpora el tejido gingival se obtuvo un esfuerzo equivalente maximo de
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549,3 MPa, mientras que al excluir este tejido el valor aumenté hasta 588,77 MPa. Por
lo tanto, la ausencia de la encia produjo un incremento aproximado del 7,19 % en el
esfuerzo maximo del pilar. De manera equivalente, la incorporacién del tejido gingival
permiti6 reducir el esfuerzo en cerca de un 6,70 % respecto de la configuracién que no

lo considera (ver Figura 6.5).
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Figura 6.5: Distribucion esfuerzo equivalente de Von Mises en la solucion implantaria
posterior: a) Vista general. b) Detalle en el pilar SSC.

Este comportamiento puede explicarse porque el tejido gingival proporciona un
apoyo complementario alrededor de la region cervical de la restauraciéon. Aunque su
rigidez es considerablemente menor que la de los componentes protésicos, su contacto
con la corona y pilar limita el desplazamiento lateral del conjunto y reduce la longitud
efectiva que trabaja en voladizo. Al retirar este tejido, aumenta el brazo efectivo de la
carga oblicua y asi, el momento flector transmitido hacia la conexién implante-pilar,

elevando el esfuerzo en la region critica del pilar.
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El hecho de que en la solucién posterior se observe una reduccion cercana al
7,2 % del esfuerzo maximo indica que la incorporacion del tejido gingival constituye
un aspecto relevante para la representacion biomecanica del sistema implantario tanto
posterior como anterior, ya que contribuye a obtener una estimacién mas representativa
del comportamiento del conjunto, evitando adoptar condiciones excesivamente desfa-
vorables que podrian conducir a interpretar la necesidad de dimensiones mayores sin

considerar las restricciones anatomicas del sistema.

Si bien en el presente estudio el tejido gingival fue representado mediante un
modelo lineal elastico, la utilizacion de un modelo constitutivo mas avanzado, como
uno hiperelastico o viscoelastico, podria modificar la forma en que este tejido interactia
con la restauracion durante la aplicacion de la carga oclusal. Esta representacion podria
alterar principalmente las deformaciones desarrolladas en la encia y, en menor medida,

las presiones de contacto generadas entre el pilar-tejido gingival-corona.

Como consecuencia, podrian producirse variaciones en la magnitud de los es-
fuerzos transmitidos hacia el pilar y el implante, especialmente en aquellas configura-
ciones donde la corona presenta una mayor superficie de contacto con el tejido gingival,
como ocurre en la solucion posterior. No obstante, los resultados obtenidos muestran
que la incorporacion del tejido gingival mediante un modelo lineal elastico redujo el
esfuerzo méximo del pilar en aproximadamente un 6,7 %. Asi, resulta razonable esperar
que la comparacion de esta dltima simulacion con otra con un modelo constitutivo mas
avanzado produzca variaciones de menor magnitud que las observadas al comparar los
modelos con y sin tejido gingival y que no haya una modificacion de las ubicaciones de

las zonas criticas de los elementos.

6.4. Vida qtil de las soluciones implantosoportadas

6.4.1. Solucion posterior

La evaluacion a fatiga de la solucién posterior se realizd, tal como se mencion6
en la seccion de Metodologia, considerando tanto el pilar como el implante y utilizando
los esfuerzos obtenidos en las condiciones de pretension del tornillo y de carga oclusal.
A partir de estos estados de carga, el programa desarrollado en Python identificé el

nodo critico de cada componente.
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En el caso del pilar SSC, el nodo critico se localiz6 en el limite donde termina el
contacto entre el cono del pilar y el cono interno del implante (Figura 5.24). Esta ubica-
cioén coincide con la region que presentd las mayores solicitaciones durante el andlisis
estdtico, lo que demuestra coherencia entre ambos andlisis. Para este nodo se obtuvo
un rango de esfuerzo de 492,88 MPa y un esfuerzo alternante equivalente corregido
mediante el criterio de Goodman de 361,59 MPa, lo que entregé una vida 1til superior

a 1x10'% ciclos de carga, clasificando al componente dentro del régimen de vida infinita.

Por su parte, el implante posterior presentd su nodo critico en la region superior
del cono, es decir, en la misma posicion que el nodo critico del pilar (Figura 5.27).
Esta localizacidon también resulta coherente con la distribucién de esfuerzos obtenida
en el andlisis estatico, ya que corresponde a una de las zonas donde mas se concentra la

transferencia de carga desde el pilar hacia el implante.

En el nodo critico del implante se obtuvo un rango de esfuerzo de 400,80 MPa, y
un esfuerzo alternante equivalente de Goodman de 268,15 MPa. Al igual que en el pilar,
la evaluacién mediante la curva S-N corregida indicé una vida ttil superior a 1 x 10'°

ciclos, correspondiente al régimen de vida infinita.

Es importante sefialar que una vida infinita en esta solucién no implica que el
componente posea una duracion ilimitada o que sea inmune a cualquier mecanismo
de falla. Este resultado indica que, bajo las condiciones de carga, geometria, material
y pretension consideradas, el esfuerzo alternante permanece por debajo del limite de

fatiga del material, por lo que no se espera la iniciacion de grietas por fatiga.

Considerando una frecuencia aproximada de 1 000 ciclos masticatorios diarios,
una vida superior a 1 x 10'? equivale a decenas de millones de afios de funcionamiento,
superando ampliamente cualquier horizonte clinico razonable. En consecuencia, tanto
el pilar como el implante de la solucion posterior pueden considerarse de vida infinita

para las condiciones fisiologicas simuladas.

Los factores de seguridad obtenidos y mostrados en la Tabla 5.2 y 5.4 en ambos
componentes fueron superiores a la unidad, indicando que las condiciones de carga

permanecen dentro de la region segura definida por cada criterio de evaluacion.
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El orden de los factores de seguridad también resulta consistente con el grado
de conservadurismo de los criterios empleados. Soderberg proporcioné los menores
factores de seguridad debido a que relaciona el esfuerzo medio con el limite de fluen-
cia del material, constituyendo el criterio mas conservador. Goodman entregé valores
ligeramente superiores al utilizar la resistencia ultima del material para representar la
influencia del esfuerzo medio. Finalmente, Gerber presentd los mayores factores de
seguridad, ya que emplea una relacion parabdlica que representa de mejor forma el
comportamiento experimental de materiales metélicos ductiles, aunque con un menor

nivel de conservadurismo.

Finalmente, el criterio de Langer permitié verificar la seguridad frente a una
eventual falla por fluencia durante la primera aplicaciéon de la carga maxima. Los
factores de seguridad de 1,69 para el pilar y 2,11 para el implante indican que ninguno
de los componentes alcanza el limite de fluencia bajo la combinacién de esfuerzo
medio y alternante considerada. En conjunto, estos resultados confirman que la solucién
posterior presenta un comportamiento seguro tanto frente a la cedencia estitica como

frente a la falla por fatiga para las condiciones de carga analizadas.

6.4.2. Solucion anterior

En el caso del pilar ASC, el nodo critico se localizé en el limite superior de la
superficie de contacto entre el cono del pilar y el cono interno del implante, coincidiendo
con la misma region identificada para el pilar SSC (Figura 5.52). Esta ubicacion resulta
coherente desde el punto de vista mecdnico, ya que corresponde a una de las zonas de

mayor solicitacion obtenidas durante el andlisis estatico.

En el nodo critico del pilar se obtuvo un rango de esfuerzo de 456,81 MPa y un
esfuerzo alternante equivalente corregido mediante el criterio de Goodman de 327,50
MPa. A partir de estos valores, la curva S-N corregida entregé una vida util superior a

1 x 10'9 ciclos, clasificando al componente dentro del régimen de vida infinita.

A diferencia de lo observado en el pilar, el nodo critico del implante anterior
presento una ubicacion distinta respecto de la solucion posterior. En este caso, el punto

critico se localizé en la region inferior del cono interno del implante, mientras que en
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la solucién posterior se encontraba en la zona cervical de la conexion (Figura 5.54).
Este desplazamiento puede atribuirse a la diferencia en las condiciones de carga de la
restauracion anterior, lo que puede haber modificado la manera de distribuir la carga en

el cono, pese a no haber afectado de manera notable.

En el nodo critico del implante se obtuvo un rango de esfuerzo de 264,68 MPa
y un esfuerzo alternante equivalente corregido mediante el criterio de Goodman de
167,70 MPa. Al igual que para el pilar, la evaluacion mediante la curva S-N corregida
entregé una vida util superior a 1 x 109 ciclos, correspondiente al régimen de vida

infinita.

Tal como se indic6 para la solucidn posterior, una vida util infinita no implica
que los componentes posean una duracién ilimitada ni que sean inmunes a cualquier
mecanismo de falla. Este resultado indica que, bajo las condiciones de carga, geometria,
material y pretension consideradas en el presente estudio, el esfuerzo alternante perma-
nece por debajo del limite de fatiga del material, por lo que no se espera la iniciacion

de grietas por fatiga.

Al igual que para la solucion anteiror, los valores de los factores de seguridad
obtenidos tienen sentido en cuanto a magnitud segun el conservadurismo de cada crite-

rio.

Finalmente, el criterio de Langer permitié verificar la seguridad frente a una
eventual falla por fluencia durante el primer ciclo de carga. Los factores de seguridad
obtenidos, de 1,80 para el pilar y 2,80 para el implante, indican que ninguno de los
componentes alcanza el limite de fluencia bajo la combinacion de esfuerzos considerada.
En consecuencia, la solucion anterior presenta un comportamiento seguro tanto frente a
la cedencia estatica como frente a la iniciacion de una falla por fatiga bajo las condiciones

de carga evaluadas.
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7. Conclusiones y recomendaciones

7.1. Conclusiones generales

La presente investigacion permiti6 evaluar biomecanicamente, mediante simu-
lacion por elementos finitos, el comportamiento mecanico y la vida til de soluciones
implantarias cemento-atornilladas compuestas por un pilar con canal de tornillo angu-
lado (ASC) para rehabilitaciones anteriores y un pilar con canal de tornillo recto (SSC)
para rehabilitaciones posteriores. La metodologia desarrollada permitié analizar la res-
puesta mecanica de los componentes protésicos y de los tejidos periimplantarios frente a
condiciones representativas de carga estdtica y ciclica, proporcionando una descripcion

detallada del mecanismo de transferencia de carga dentro del sistema implantario.

Los resultados obtenidos permiten concluir que ambas soluciones protésicas
presentan un comportamiento mecanico adecuado para trabajos de masticacion normal
en un paciente sano. Tanto el andlisis estdtico como el andlisis de fatiga evidenciaron
factores de seguridad superiores a la unidad y una vida util infinita para las condiciones
de carga consideradas, indicando que los componentes evaluados poseen la capacidad
estructural suficiente para soportar las solicitaciones fisiologicas propias de la funcién

masticatoria.

Asimismo, el estudio permitié identificar que el pilar constituye el componente
mecanicamente mds exigido de la solucidén implantaria, independientemente de si co-
rresponde a una configuracion ASC o SSC. Si bien la modificacion geométrica asociada
al canal de tornillo angulado produce algunas variaciones en la magnitud de los esfuer-
zos desarrollados, no altera de manera significativa el mecanismo global de transferencia

de carga ni la ubicacion de las regiones criticas del conjunto implante-pilar-corona.

Finalmente, la investigacién permitié mostrar la importancia de incorporar con-
diciones de modelacién con un mayor grado de realismo clinico en estudios biomecani-
cos de soluciones implantarias. La consideracion de fendmenos como la pretension del
tornillo, la presencia del tejido gingival y una representacion detallada de las interfaces
de contacto demostré influir directamente en la magnitud de los esfuerzos obtenidos,

permitiendo reproducir de forma mds representativa el comportamiento mecanico del
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sistema. En este sentido, si bien la incorporacién de estas condiciones incrementa el
costo computacional del andlisis, los resultados obtenidos demuestran que su consi-
deracién contribuye a generar estimaciones mas cercanas al comportamiento clinico
real y, por consiguiente, a mejorar la confiabilidad de las conclusiones derivadas de la

simulacion numérica.

7.2. Cumplimiento de objetivos especificos

7.2.1. Objetivo especifico 1

Modelar en tres dimensiones los componentes de las soluciones protésicas,

asi como los tejidos biolégicos periimplantarios con fidelidad anatémica.

Se logro el desarrollo de modelos tridimensionales con fidelidad anatémica
correspondientes a las soluciones implantarias anterior y posterior, incorporando la
geometria de la corona, estructura dsea y tejido gingival mediante un Scanner Intraoral

y el pilar e implante basado en geometria real de fabricantes.

7.2.2. Objetivo especifico 2

Simular el comportamiento del sistema protesis-hueso bajo cargas oclusales
estaticas y ciclicas, incorporando modelos constitutivos adecuados para el hueso

y los tejidos blandos.

Este objetivo fue alcanzado mediante la implementacion de simulaciones estéti-
cas y calculos de fatiga para ambas soluciones implantarias, considerando condiciones
representativas de carga oclusal y la incorporacion de modelos constitutivos adecuados
para los distintos materiales presentes en el sistema. Ademas, se incorporaron aspectos
relevantes del comportamiento mecénico, tales como la pretension del tornillo y las
condiciones de contacto entre los componentes. Los resultados obtenidos en cada si-
mulacién fueron coherentes con estudios previos mencionados y calculos aproximados

utilizando ecuaciones de mecanica de materiales.
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7.2.3. Objetivo especifico 3

Analizar la distribucion de esfuerzos y desplazamientos generados tanto en

las soluciones protésicas como en los tejidos biolégicos periimplantarios.

Este objetivo fue cumplido mediante el andlisis e interpretacion de la distri-
bucion de esfuerzos y deformaciones tanto en los componentes protésicos como en
los tejidos periimplantarios. Los resultados permitieron identificar las regiones mas
solicitadas de cada elemento del sistema implantario, estableciendo que, para el pilar
y el implante, la region critica corresponde al cono de conexion, mientras que para
la corona esta se localiza en la interfaz de union con el pilar. En el tejido dseo fue
posible identificar las zonas con mayor susceptibilidad a la formacién de microdafio,
localizadas principalmente en la cresta 6sea, las roscas externas del implante y la region
apical. Por su parte, el andlisis del tejido gingival permiti6 determinar que las mayores
deformaciones se concentran en la zona donde la corona ejerce compresion durante la

aplicacion de la carga oclusal.

7.2.4. Objetivo especifico 4

Estimar la vida 1util de las soluciones implantarias compuestas por pilares

ASC y SSC bajo condiciones de carga estatica y ciclica.

Este objetivo fue logrado mediante la determinacion de los factores de seguridad
estiticos y la estimaciéon de la vida util de los componentes metélicos del sistema,
correspondiente al pilar protésico y al implante. Los resultados obtenidos evidenciaron
que ambas soluciones presentan factores de seguridad superiores a la unidad y una
vida qutil infinita bajo las condiciones de carga evaluadas, demostrando un desempeiio
mecanico adecuado para condiciones representativas de masticacion normal. Ademas,
permite dar cuenta que la fatiga no es el factor mas critico al hablar de soluciones

implantosoportadas y es necesario observar otros fendmenos y modos de falla.

7.3. Implicancias clinicas

Los resultados obtenidos para ambas soluciones implantosoportadas muestran

que, bajo condiciones fisioldgicas de masticacion, la fatiga del pilar y del implante no
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constituye el mecanismo de falla més probable. Las complicaciones clinicas que even-
tualmente puedan presentarse en este tipo de rehabilitacion se asociarian con mayor
probabilidad a otros fenémenos, tales como el aflojamiento del tornillo protésico, la
pérdida de retencion de la corona cementada, el astillamiento o fractura de la corona
o el desgaste de la conexion implante-pilar. Estos mecanismos pueden comprometer el
funcionamiento clinico de la restauracion aun cuando la resistencia estructural de los

componentes metélicos sea suficiente para evitar una falla por fatiga.

Igualmente, la obtencion de una vida Ttil infinita resulta consistente con las
condiciones de carga adoptadas en el presente estudio. La carga aplicada representa una
condicion fisiolégica de masticacion en un paciente sano y no un escenario de solici-
tacion extrema. Desde el punto de vista del disefio biomecénico, es esperable que un
sistema implantario comercial soporte este tipo de cargas sin desarrollar dafio acumu-
lativo por fatiga, ya que estos dispositivos estdn disefiados para permanecer en servicio
durante largos periodos bajo condiciones funcionales normales. Distinta podria ser la
respuesta frente a escenarios mas exigentes, como pacientes con bruxismo, habitos pa-
rafuncionales, sobrecargas oclusales o pérdida de soporte 6seo, situaciones que podrian
incrementar tanto la magnitud como la frecuencia de las solicitaciones mecanicas mo-

dificando la vida util estimada.

Finalmente, los resultados obtenidos permiten concluir que, para las condiciones
de carga consideradas, la resistencia a fatiga de los componentes metélicos no consti-
tuye el factor limitante de la vida util de la rehabilitaciéon implantosoportada. Asi, la
atencion clinica deberia orientarse preferentemente hacia la prevencién y control de
otras complicaciones mecénicas y protésicas, tales como el aflojamiento del tornillo, la
pérdida de retencion de la corona cementada y las fallas del material restaurador, las
cuales representan los modos de falla més frecuentemente observados en la prictica

clinica.

7.4. Alcances del estudio y recomendaciones para tra-

bajos futuros

Los resultados que se han discutido a lo largo de este estudio deben interpretarse

dentro del contexto de las simplificaciones geométricas, constitutivas y de las condicio-
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nes de borde y contacto que se describen a continuacion junto a recomendaciones para

futuras investigaciones.

7.4.1. Simplificaciones geométricas

Con el fin de mantener un adecuado equilibrio entre realismo clinico y costo

computacional, el modelo incorpor6 las siguientes simplificaciones geométricas:

= Modelacion simplificada del tornillo: El tornillo fue representado mediante un
elemento tipo Beam, incorporando la condicion de pretension, pero sin modelar
explicitamente su geometria tridimensional ni la rosca. Como consecuencia, no
es posible evaluar estados de esfuerzo locales en el cuerpo, la cabeza o la rosca
de este componente. Se recomienda para trabajos futuros realizar el modelo
tridimensional junto a las condiciones de borde correspondientes para obtener
resultados de andlisis de esfuerzo en este componente y ver como se ve afectado

el comportamiento general del sistema.

» Simplificacién de la conexion antirrotacional: Los I6bulos antirrotacionales de
la base del pilar fueron reemplazados por una superficie cilindrica equivalente,
representando su funcién mediante una restriccion cinematica (Remote Displa-
cement). Esta aproximacion permite mantener la funciéon mecénica global de la
conexion, aunque impide analizar la distribucion local de esfuerzos y presiones
de contacto sobre dichos 16bulos. Asi, si se quiere hacer un andlisis con una
geometria mas fiel a lo disponible comercialmente, se deberd incluir esta zona en
el modelo 3D.

7.4.2. Materiales

En cuanto a los materiales empleados:

= Modelo constitutivo de los materiales: Todos los materiales fueron represen-
tados mediante un modelo lineal eldstico e isotropico, con excepcion del tejido
0seo, el cual fue modelado como un material ortotrépico para representar la
dependencia direccional de sus propiedades mecdanicas. De esta manera, no se
considerd el comportamiento no lineal de materiales como el tejido gingival, el
cual podria representarse mediante modelos hipereldsticos o viscoelasticos en

futuras investigaciones.
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= Representacién del tejido 6seo: El hueso cortical y trabecular fueron modelados
como medios continuos homogéneos, sin representar explicitamente la micro-
arquitectura trabecular, lo cual se recomienda agregar a futuras investigaciones
s6lo si se busca obtener un comportamiento altamente detallado del hueso y si
el estudio esta enfocado principalmente en esta estructura biolégica debido a los

altos costos computacionales que esto implicaria.

7.4.3. Condiciones de borde y contactos

En el estudio se adoptaron las siguientes simplificaciones en las condiciones de

borde y contactos:

= Condiciones de carga: El andlisis fue realizado considerando una condicién
representativa de masticacion, sin incorporar la variabilidad propia de los ciclos
masticatorios, ni condiciones de sobrecarga como el bruxismo u otros habitos
parafuncionales. Para futuros trabajos, se recomienda abarcar otros valores tanto
de angulacion como de magnitud de fuerza oclusal a modo de obtener curvas de
comportamiento carga-angulacion-esfuerzo. Ademas, se recomienda altamente

simular condiciones de carga parafuncionales y de impacto.

= Pretension del tornillo: La pretension fue considerada constante durante toda
la simulacién, sin modelar la pérdida progresiva de pretension ni el eventual
aflojamiento del tornillo producto de la carga ciclica. Se recomienda en proximas
simulaciones, incluir un porcentaje de pérdida de pretension manteniendo las
condiciones de carga oclusal para ver como este parametro afecta directamente el

comportamiento de la solucién implantaria.

= [nteraccién entre componentes: No se considerd el desgaste progresivo en-
tre las superficies en contacto, asumiendo que las propiedades de las interfaces
permanecen constantes durante toda la vida ttil de la restauracion. En futuras
investigaciones podria incorporarse el efecto del desgaste progresivo entre las
superficies en contacto, con el fin de evaluar cémo la evolucién de las interfaces

modifica la distribucién de esfuerzos y la vida util del sistema.

= Oseointegracién: Se asumié una oseointegracién del 100 % entre el implante
y el tejido Oseo, representando la interfaz mediante una unién completamente

adherida (Bonded). En consecuencia, no se consideraron condiciones clinicas de
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oseointegracion parcial ni pérdida de integracion asociada a patologias periim-
plantarias, sin embargo, para futuros trabajos se podria ir variando el grado de
oseointegracion y asi observar como se comportan tanto los componentes de la

solucién como los tejidos periimplantarios.
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8. Anexos

8.1. Coddigo Python para calculos de fatiga

Listing 8.1: Cédigo utilizado para el procesamiento de resultados

#!/usr/bin/env python
# coding: utf-8

# In[1]:

import pandas as pd

import math

# 5 x5

# CONFIGURACI N

# 5 5 x5

archivo_pretension = "IMPanterior_fatiga_pretension.txt"
archivo_oclusal = "IMPanterior_fatiga_oclusal.txt"
limite_pretension = 122.00 # MPa

limite_oclusal = 334.88 # MPa

columna_nodo = "Node Number"

columna_esfuerzo = "Equivalent (von-Mises) Stress (MPa)"

# Propiedades del titamnio

Sut = 950 # MPa

Sy = 930 # MPa

# Fatiga

Se_prima = 460 # MPa
Se = 337.2 # MPa
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31

32

33

34

35

36

37

38

39

40

41

42

43

44

45

46

47

48

49

50

51

52

53

54

55

56

57

58

59

60

61

62

63

64

65

66

# Ciclos de servicio

ciclos_por_dia = 1000

dias_por_anio = 365

# e e e s s s s s ===
# FUNCI N DE LECTURA

# a5 S 5 T

def leer_txt_ansys(ruta_archivo):
df = pd.read_csv(

ruta_archivo,

sep="\t“,
decimal=","
)
df [columna_nodo] = df [columna_nodo].astype(int)

df [columna_esfuerzo] =
pd.to_numeric(df [columna_esfuerzo], errors="coerce")

df = df.dropna(subset=[columna_nodo, columna_esfuerzol])

return df

# s 5 5 -

# LECTURA DE ARCHIVOS

# 5

df _pretension = leer_txt_ansys(archivo_pretension)
df _oclusal = leer_txt_ansys(archivo_oclusal)

print ("LECTURA DE ARCHIVOS")

print (f"Nodos totales en pretensi n: {len(df_pretension)}")

print (f"Nodos totales en oclusal: {len(df_oclusal)l}")

# FILTRO POR L MITE DE ESFUERZO
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67

68

69

70

71

72

73

74

75

76

77

78

79

80

81
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83

84

85

86

87

88

89

90

91

92

93

94

95

96

97

98

99

df _pretension_filtrado = df_pretensionl[
df _pretension[columna_esfuerzo] <= limite_pretension

1.copy O

df oclusal filtrado = df_oclusall
df oclusal[columna_esfuerzo] <= limite_oclusal

1.copy O

print ("\n====================================")

print ("FILTRO POR L MITE DE ESFUERZO")

print ("====================================")

print (f"Nodos recuperados en pretensi n <=
{limite_pretension} MPa: {len(df_pretension_filtrado)}")

print (f"Nodos eliminados en pretensi n:
{len(df_pretension) - len(df_pretension_filtrado)l}")

print (f"Nodos recuperados en oclusal <= {limite_oclusal}l
MPa: {len(df_oclusal_filtrado)l}")

print (f"Nodos eliminados en oclusal: {len(df_oclusal) -

len(df _oclusal_filtrado)}")

# s 5 5 -

# RECUPERAR NODOS COMUNES

# 5

nodos_pretension = set(df_pretension_filtrado[columna_nodo])

nodos_oclusal set (df _oclusal _filtrado[columna nodol])

nodos_comunes = nodos_pretension.intersection(nodos_oclusal)
nodos_solo_pretension = nodos_pretension - nodos_oclusal
nodos_solo_oclusal = nodos_oclusal - nodos_pretension

prlnt ( " \n==================================== " )

print ("COMPARACI N ENTRE LISTADOS")

print ( " S T S S S S e EEmEmEmEmEmEmEmEm=m=m== n )

215



100

101

102

103

104

105

106

107

108

109

110

111

112

113

114

115

116

117

118

119

120

121

122

123

124

125

126

127

128

129

130

131

132

133

print (f"Nodos comunes recuperados: {len(nodos_comunes)}")
print (f"Nodos eliminados porque solo estaban en

pretensi n: {len(nodos_solo_pretension)l}")
print (f"Nodos eliminados porque solo estaban en oclusal:

{len(nodos_solo_oclusal)}")

# a5 S 5 T
# UNIR DATOS DE NODOS COMUNES
# 5
df _pretension_comun = df_pretension_filtradol[
df pretension_filtrado[columna_nodo].isin(nodos_comunes)
1.copy O
df _oclusal_comun = df_oclusal_filtradol[
df _oclusal_filtrado[columna_nodo].isin(nodos_comunes)
1. copy O

df _resultado = pd.merge(
df _pretension_comun,
df _oclusal_comun,

on=columna_nodo,

suffixes=("_pretension", " _oclusal")
)
# 5 = 5
# CALCULAR DELTA ESFUERZO
# 5 5
df _resultado["Delta esfuerzo (MPa)"]l = (

df _resultado[f"{columna_esfuerzo}_ oclusal"]
- df _resultado[f"{columna_esfuerzo}_pretension"]
) .abs ()

df _resultado = df_resultado.rename (columns={

columna_nodo: "Nodo",
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134

135

136

137

138

139

140

141

142

143

144

145

146

147

148

149

150

151

152

153

154

155

156

157

158

159

160

161

162

163

164

165

166

167

f"{columna_esfuerzol} _pretension": "Esfuerzo pretension
(MPa) ",

f"{columna_esfuerzo} _oclusal": "Esfuerzo oclusal (MPa)"

b

df resultado = df _resultadol[

[
"Nodo",
"Esfuerzo pretension (MPa)",
"Esfuerzo oclusal (MPa)",
"Delta esfuerzo (MPa)"
]
]
# T T T T T T T ===
# OBTENER NODO CR TICO
# T T T T T T T T =m==

if df_resultado.empty:
print ("\nNo existen nodos comunes despu s de aplicar
los filtros.")

raise SystemExit

fila_max = df _resultado.loc[df_resultado["Delta esfuerzo
(MPa)"].idxmax ()]

nodo_max = int(fila_max["Nodo"])

sigma_min fila_max["Esfuerzo pretension (MPa)"]

sigma_max = fila_max["Esfuerzo oclusal (MPa)"]
delta_max = fila_max["Delta esfuerzo (MPa)"]
print ("NODO CR TICO")

print (f"Nodo: {nodo_max}")
print (f"Esfuerzo pretensi n: {sigma_min:.2f} MPa")

print (f"Esfuerzo oclusal: {sigma_max:.2f} MPa")
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168

169

170

171

172

173

174

175

176

177

178

179

180

181

182

183

184

185

186

187

188

189

190

191

192

193

194

195

196

197

198

199

200

201

print (f"Delta esfuerzo m ximo: {delta_max:.2f} MPa")

sigma_a = delta_max / 2

sigma_m = (sigma_max + sigma_min) / 2

print ("\n====================================")

print ("ESFUERZOS PARA FATIGA")

print ("====================================")

print ("Se considera que pretensi n corresponde al esfuerzo
m nimo.")

print ("Se considera que oclusal corresponde al esfuerzo
m ximo.")

print (f"Esfuerzo alternante a : {sigma_a:.2f} MPa")

print (f"Esfuerzo medio m : {sigma_m:.2f} MPa")

sigma_a_goodman = sigma_a / (1 - sigma_m / Sut)

print ("\n====================================")
print ("CORRECCI N POR GOODMAN")

print ("====================================")
print (£"Sut utilizado: {Sut:.2f} MPa")

print (f"Esfuerzo alternante corregido por Goodman:

{sigma_a_goodman:.2f} MPa")

# B

# CURVA S-N DEL TITANIO

# B &

prlnt ( n \n==================================== " )
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202

203

204

205

206

207

208

209

210

211

212

213

214

215

216

217

218

219

220

221

222

223

224

225

226

227

228

229

230

231

232

233

print ("CURVA S-N DEL TITANIO")

print ("=s==================================")
print ("Curva base:")

print (" (N) = 1700%x(N - 4900) " (-0.2) + 440")
print(£"Se’: {Se_prima:.2f} MPa")

print (£"Se corregido por Marin: {Se:.2f} MPa")

C = Se / Se_prima
print (f"Factor de correcci n C = Se/Se’: {C:.4f}")

print ("Curva corregida:")

print (" corr (N) = C * [1700*%(N - 4900) " (-0.2) + 4401")

# s

# C LCULO DE VIDA TIL

# 3 5 5

sigma_asintota_corregida = C * 440
sigma_equivalente_curva_original = sigma_a_goodman / C
prlnt ( " \n=============================:====== " )

print("C LCULO DE VIDA TIL ")

print ("====================================")

print (f"As ntota corregida de la curva:
{sigma_asintota_corregida:.2f} MPa")

print (f"Esfuerzo equivalente en curva original:

{sigma_equivalente_curva_original:.2f} MPa")

if sigma_a_goodman <= sigma_asintota_corregida:
print ("\nEl esfuerzo corregido por Goodman queda bajo
la as ntota de la curva corregida.")
print ("No existe soluci n finita para N dentro de esta
ecuaci n.")
print ("Se considera vida infinita a fatiga para esta

condici n.")

vida_ciclos = math.inf
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234

235

236

237

238

239

240

241

242

243

244

245

246

247

248

249

250

251

252

253

254

255

256

257

258

259

260

261

262

263

vida_anios = math.inf
print ("Vida til estimada: N > 1.0E+10 ciclos")
print (f"Equivalente: > {1e10 / (ciclos_por_dia x*

dias_por_anio):.1f} a os te ricos")

else:
termino = (sigma_equivalente_curva_original - 440) /
1700

if termino <= O0:
print ("\nNo se puede despejar N porque el t rmino

de la curva es menor o igual a cero.")

vida_ciclos = math.inf
vida_anios = math.inf
else:
vida_ciclos = 4900 + termino ** (-5)
vida_anios = vida_ciclos / (ciclos_por_dia *
dias_por_anio)
print (£"Vida til estimada: {vida_ciclos:.3E}
ciclos")
print (£"Ciclos diarios considerados:
{ciclos_por_dial}")
print (f"Vida til estimada: {vida_anios:.2f}
a os")
# ==============z=z==========
# FACTORES DE SEGURIDAD
# ==============z===========
print ("\n====================================")
print ("FACTORES DE SEGURIDAD")
print ("====================================")

print (f"Se utilizado:
print (£"Sut utilizado:

{Se:.2f} MPa")
{Sut:.2f} MPa")
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264

265

266

268

269

270

271

272

273

274

275

276

277

278

279

280

281

282

283

284

285

286

287

288

289

290

291

292

293

294

295

296

297

298

299

print (£"Sy utilizado: {Sy:.2f} MPa")

# Goodman

fs_goodman = 1 / ((sigma_a / Se) + (sigma_m / Sut))

# Soderberg

fs_soderberg

Gerber

(sigma_m / Sut) **x 2

sigma_a / Se

if A == 0:

fs_gerber 1/ B

else:

fs_gerber

# Langer

fs_langer = Sy / (sigma_a + sigma_m)

print (f"Factor de seguridad Goodman:

print (f"Factor de seguridad Soderberg:

print (f"Factor de seguridad Gerber:
print (f"Factor de seguridad Langer,

{fs_langer:.3f}")

prlnt ( " \n====================================

print ("RESUMEN FINAL")

prlnt ( Nee============================

print (f"Nodo cr tico: {nodo_maxl}")
print (£" min : {sigma_min:.2f} MPa")
print (£" max : {sigma_max:.2f} MPa")
print(f" a : {sigma_a:.2f} MPa")

1/ ((sigma_a / Se) + (sigma_m / Sy))

(-B + math.sqrt(B**2 + 4xA)) / (2%A)

{fs_goodman:.3f}")
{fs_soderberg:.3f}")
{fs_gerber:.3f}")

fluencia est tica:
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300

301

302

303

304

306

307

308

309

310

311

312

313

314

315

print(f" m : {sigma_m:.2f} MPa")
print(f" a Goodman: {sigma_a_goodman:.2f} MPa")

if math.isinf(vida_ciclos):
print("Vida til : infinita seg n la curva S-N
corregida")
else:
print (£"Vida til : {vida_ciclos:.3E} ciclos")
print(£"Vida til : {vida_anios:.2f} a os")

print (f"FS Goodman: {fs_goodman:.3f}")
print (£"FS Soderberg: {fs_soderberg:.3f}")
print (£"FS Gerber: {fs_gerber:.3f}")

print (£"FS Langer: {fs_langer:.3f}")

# In[ ]:

8.2. Calculos simplificados para pilares ASCy SSC

Para el cdlculo simplificado del esfuerzo obtenido en el punto critico del pilar
ASC, se considera que
Mc Fy

L B
TATTT T

490 1,35 .\ 121,4 .\
2,608 5,276
=253,8 +23,0 + 60
=336,8 MPa

~ 337 MPa

60

(8.1)

donde el valor de 60 MPa son los aportados por la pretension y sacados direc-

tamente del programa ANSYS.

De la misma manera para el calculo simplificado del esfuerzo obtenido en el

punto critico del pilar SSC, se considera que

222



Mc F
oA = T + Xy + 60
700 % 1,35 .\ 173.2
2,608 5,276
= 362,35 + 32,83 + 60
= 455,18 MPa

~ 455 MPa

+ 60
(8.2)
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