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1. INTRODUCCION

1.1. EL IMPLANTE DENTAL A LO LARGO DE LA HISTORIA

Se denomina implante dental al elemento aloplastico que se aloja en el tejido 6seo
o debajo del periostio con la finalidad de reemplazar los dientes ausentes (Schou et al.

2000).

La Academia Americana de Implantologia (AAID, por sus siglas en inglés) define
el implante dental como un elemento cilindrico, fabricado generalmente de titanio, que
sirve como sustituto para la raiz del diente y proporciona una fijacién fuerte y robusta

para rehabilitacion dental (ADI 2012).

Sin embargo, el reemplazo de los dientes perdidos no es un concepto nuevo,
puesto que existen evidencias del uso de dientes artificiales, en civilizaciones antiguas
como la civilizacién china, que empleaban bambu para reemplazar dientes, los egipcios
que utilizaron madera tallada y, entre otros, los incas y los mayas, generalmente mediante
el empleo de conchas marinas, llegando incluso a introducir estos elementos en el hueso

,mediante martillo, a fin de dotar de fijacion a la estructura a reemplazar (Figura 1).

Figura 1 Implantes dentales en la civilizacion maya (600 A.C.). Fuente: (ADI 2012)

Es en 1809, cuando Jourdan y Maggiolo utilizaron oro para disefiar una raiz y su
correspondiente diente, si bien Unicamente lo realizaba en caso de incisivos, caninos y

molares muy pequefios.
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Figura 2 Dientes espigas, implantes y piezas con gancho. Fuente: (Gonzélez Pérez & Calvo de Mora Alvarez 2012)

El empleo de las denominadas raices artificiales comenz6 a tener verdadero
predicamento en la comunidad cientifica internacional. De hecho, el odontélogo
norteamericano Cutler (1877) publicé «The transplantation and Replantation of teeth» y
afirmaba: “Una pieza de hierro o de marfil modelados convenientemente, si se introducen
en un alveolo vacio podrdn fijarse de la misma manera que un diente viejo ; Por qué no?”

(Gonzalez Pérez & Calvo de Mora Alvarez 2012).

Otro dentista norteamericano llamado J M Edmunds, en 1886, fue el primero que
realiz6 lo que hoy denominariamos un implante inmediato a extraccion de un premolar
en una mujer de 20 afios de edad a la que introdujo en el alveolo postextraccional una
capsula metélica a la que cuatro semanas después unio6 el diente (Gonzalez Pérez & Calvo

de Mora Alvarez 2012).

En 1887, por parte de Harris, se comenz6 a utilizar la porcelana como sustituto de
la corona del diente perdido, la cual se fijaba en un vastago intra6seo de platino con
diversos recubrimientos, vastago que en ocasiones podia ser retirado por el propio

paciente para facilitar la higiene.

A partir de aquel momento, otros sistemas de raices artificiales, precursores de los
implantes actuales, fueron disenados por diversos dentistas a lo largo del mundo,
destacando las aportaciones de Berry (1888) que utiliz6 el plomo como material

implantable, Frantzen y Franck (1889) que emplearon celuloide, Znamensky en 1891,

18



que us6 caucho, porcelana y metal, Bonwill (1895) que empled oro e iridio como material

implantable, Payne (1897) que introdujo el implante de plata,

En 1938, Strock sustituyd quirdrgicamente un diente incisivo mediante un
implante de cromo-cobalto-molibdeno, obteniendo excelente éxito para la época ya que

el mismo y su diente duraron casi quince afios en boca (Gomez et al. 1988).

La implantologia moderna comienza durante la Segunda Guerra Mundial el Dr.
Norman Goldberg cuando pensd en realizar restauraciones dentales empleando los
mismos metales que ya estaban siendo utilizados en proétesis empleadas en otra parte del
cuerpo (Gaviria et al. 2014), aunque no fue hasta 1948 cuando, en colaboracion con el

Dr. Aaron Gershkoff, disefiaron el primer implante subperiostico.

Si bien, no fue hasta 1957 cuando el sueco Branemark comenzd a estudiar la
circulacion sanguinea en la reparacidn de fracturas dseas y descubrio6 que el titanio puro
es aceptado por el cuerpo humano como propio, integrandose a los tejidos dseos sin que
se produzca reaccién adversa alguna (Branemark er al. 1969). A este fenémeno lo
denomind osteointegracion. Este término fue empleado para describir la conexion firme,
directa y duradera entre el hueso vivo con capacidad de remodelacion y la superficie de

los implantes sometidos a cargas (Branemark ef al. 1977).

Sin embargo, la comunidad cientifica no confiaba en sus avances debido, en parte,
a algunos inconvenientes en la metodologia, hasta que en 1970, Schroeder demostrd
claramente mediante imagenes de gran calidad para la época la existencia de contacto

directo entre el implante y el hueso (Schroeder et al. 1981).

El objetivo de la odontologia moderna es devolver al paciente las funciones
normales, como el confort, la estética, el habla y la salud, asi como el reemplazo del diente
perdido (C. E Misch 2014). El aumento del uso de tratamientos relacionados con
implantes dentales, circunstancia que actualmente es considerada como tratamiento de
rutina en la mayor parte de clinicas dentales, se debe principalmente a varios factores: (i)
el aumento de la esperanza de vida, (ii) pérdida de dientes relacionada con la edad, (iii)

consecuencias de la fractura de la prétesis fija, (iv) consecuencias anatdmicas del
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edentulismo (v) prediccion a largo plazo del comportamiento de las prétesis removibles,

entre otros.

1.2. PRINCIPALES TIPOS DE IMPLANTES DENTALES Y DE
COMPONENTES PROTESICOS

En la actualidad, el odontoestomat6logo clinico tiene a su disposicidon mas de cien
tipos de disefio de implantes, los cuales presentan diversas combinaciones en lo relativo
a su longitud, morfologia, anchura del cuerpo, anchura de la plataforma, conexion,

superficie, entre otros (Binon 2000).

Desde el punto de vista de su morfologia, dejando aparte los denominados
implantes de lamina, tipo Linkow, y los subperidsticos, los implantes dentales disponen
de dos morfologias habituales: implantes cilindricos, también denominados de paredes
paralelas, e implantes conicos, radiculares o anatémicos, los mas empleados actualmente,
independientemente del tipo de conexién de cada uno de ellos, mostrando a continuacioén

ambos (tomado del catdlogo de Proclinic® SA):

(a) (b)

Figura 3 (a) implante cilindrico (b) implante cdénico

Lo méas habitual en clinica es el uso de implantes combinados con pilares o
componentes protésicos, que, en definitiva, sostendran la protesis fija o removible, ya
sean aquellos atornillados o cementados, ya sean fabricados por métodos convencionales

o por tecnologia CAD/CAM.
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Entre los pilares al uso destacamos los més habituales:

- Pilares para atornillado o cementado, rectos o angulados (no se representan sus

correspondientes tornillos de fijacion) (Proclinic® SA):

Figura 4 Pilar para atornillado o cementado

- Pilares para retenedores de protesis removible, tipo bola o similar:

Figura 5 Pilar para retenedores de protesis removible

Otro tipo de implantes, menos utilizados en general, pero con presencia clinica
sobre todo en ciertos paises como Suiza y Alemania, son los denominados “monobloque”
o “de un solo cuerpo”, cuya imagen reproducimos en lo relativo a la casa comercial TBR

(catdlogo TBR):
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Figura 6 Implantes monobloque
Algunos modelos de implante monobloque permiten que la porcion del mismo

que se relacionara con la prétesis esté angulado en origen o pueda angularse manualmente

en el acto quirdrgico:

Figura 7 Implante monobloque para protesis angulada

Independientemente del tipo de implante elegido a la hora de elaborar la protesis
sobre el mismo resulta indispensable conocer los tipos de conexiones entre ambas

estructuras, lo cual, por su trascendencia, realizaremos en un apartado especifico.
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1.3. CONEXIONES IMPLANTOPROTESICAS

El implante original de Brinemark contaba con un hexigono externo de 0.7mm |,
muy utilizado incluso en la actualidad, que facilitaba la insercidn del implante (Shafie &
White 2014). Pero que adolece de limitaciones que més abajo se exponen (Weinberg

1993; Jemt et al. 1991; Finger et al. 2003).

Los principales tipos de conexiones entre implantes y protesis son las siguientes:

1.3.1. CONEXION EXTERNA (TIPO BRANEMARK HEXAGONAL O
MODIFICADAS)

Conexion externa significa que el pilar se conecta con el implante externamente al

mismo y a través de un tornillo.

La Figura 8 muestra una conexidn hexagonal externa tipo Branemark, también

denominada conexién universal o compatible:

Plataforma 4.1

Rosca Interna @ 2,0 mm

Figura 8 Conexion hexagonal externa. Fuente: www.bywgroup.com

Y otra imagen de conexién hexagonal externa modificada de la marca comercial

Klockner:
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Figura 9 Conexion hexagonal externa modificada

El sistema funcional de un implante de conexion externa es el siguiente:

Figura 10 Sistema funcional de implante de conexion externa. Fuente: (Balandra Ortiz 2013)

Las principales caracteristicas de la conexion externa se muestran en la Tabla 1:

Ventajas Desventajas

- Aflojamiento de los tornill
- Compatibilidad con una gran clamiento de fos torios

. . - Posibilidad de deformacion de la
cantidad de implantes

. . conexion y del tornillo
- Precio econdémico

. - Posibilidad de fractura del tornillo
- Datos de seguimiento a largo

plazo disponibles - Desajuste en la rotacién
zo di i

) ) - Peores resultados estéticos
- La literatura proporciona

. o - Sellado microbiano inadecuado
soluciones a sus principales

problemas debido a su gran uso.

Tabla 1 Ventajas y desventajas de la conexion hexagonal externa. Fuente: (Shafie 2014)

A pesar de la alta tasa de éxito de los tratamientos con conexioén hexagonal

externa, la dificultad mas comun de este tipo de conexion es la pérdida del tornillo cuando
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se emplean para reemplazar un tnico diente (Shafie 2014) puesto que el tornillo es la
parte mas débil entre el implante, la conexion del pilar y el hueso. Ademas, el desajuste
rotacional y un “incorrecto asentamiento” contribuyen a la pérdida del tornillo debido a

la aparicion de micro-movimientos durante la carga del implante.

1.3.2. CONEXION INTERNA

La aparicidn de las conexiones internas se debi6 al interés por tratar de reducir los
inconvenientes estéticos y de filtracién microbiana de la conexion externa, a la par que
mejorar el comportamiento del implante y del hueso peiimplatario frente a las fuerzas

masticatorias (Finger et al. 2003).

Actualmente existen diversos tipos de conexion interna: hexagonales,
triangulares, octogonales, cilindricas, cono, mixto cono hexagonal..., mostrando algunos
ejemplos de las mismas, respectivamente de las casas comerciales Intra Lok®,

Galimplant®, Zimmer® y Proclinic®:

(al (b)

(e) (d)

Figura 11 Diversos tipos de conexion interna (a) Intra Lok® (b) Galimplant® (c) Zimmer® (d) Proclinic®
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Las principales ventajas y desventajas de este tipo de conexion se muestran en la

Tabla 2.

Ventajas Desventajas

- Menor o nulo aflojamiento del

tornillo - El hueso es el punto mas débil, en
- Menor riesgo de fractura del lugar de el tornillo de la prétesis
tornillo - Datos de seguimiento a largo
- Mejora estética plazo inferiores a la externa
- Mejora en el sellado microbiano - Mayor coste econémico que la
- Mas opciones de conexion de la conexion externa
plataforma

- Mejora de la estabilidad de la
conexion implante- protesis

Tabla 2 Ventajas y desventajas de la conexion interna (Shafie & White 2014; Boggan et al. 1999; Gracis et al. 2012)

A diferencia de la conexién hexagonal externa, el punto mas débil en implantes
con conexion interna resulta ser el hueso puesto que la distribucién de las cargas se dirige
hacia el hueso lo que contribuye a una menor pérdida del tornillo. La reducciéon del
movimiento rotacional entre el implante y el pilar también contribuye a reducir dicha
pérdida, llegando algunas conexiones internas a eliminar por completo el movimiento

rotacional empleando para ello un diseno de friccion.

La mejora del sellado microbiano es debido a la reduccion del “gap” existente
entre el implante y el pilar, lo que impide el acceso incluso a las microbacterias mas

pequeiias.

1.3.3. CONEXIONES DE CONO MORSE

Se trata de un tipo de conexidn interna cuya principal ventaja radica en que el
implante y el pilar encajan perfectamente en cualquier lugar de los 360° y que se

fundamenta en el hecho de que cualquier superficie metélica conica acoplada a otra bajo
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un angulo menor de 8° crea un ajuste por fricciéon que cierra mecanicamente (Meng ef al.

2007).

Se trata, por tanto, de implantes de conexidn interna con geometria cénica como

se representa a continuacion:

Figura 12 Esquema de un implante de cono morse. Fuente: (Balandra Ortiz 2013)

Fue Stephen A. Morse quien desarrolld, en 1864, esta conexién con la que se
consigue una gran friccidn gracias a las paredes paralelas del implante y el pilar (Macedo
et al. 2016), introduciéndose en implantologia en la década de los 90 por la casa comercial

suiza ITI.

No obstante, en los primeros momentos existian importantes problemas protésicos
ya que se trataba solamente de un cono y no existia posibilidad de reposicionamiento de
la protesis, lo cual obligd a desarrollar disefios como, por ejemplo, el del sistema Synocta,
que incorporaba un octégono en la base del cono, garantizindose de esta manera la

reposicion del pilar y la permanencia de las garantias mecanicas del cono.

Con este sistema conico todas las partes que integran el conjunto implanto-
prétesis se comportan como un todo tnico, se distribuyen adecuadamente las fuerzas, se
garantiza la estabilidad de la prétesis y se protegen las zonas de mayor sufrimiento

mecanico tal y como la region crestal del implante (Mert et al. 2000).
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A continuacién, se muestra una comparativa de las distintas conexiones

implantoprotésicas:

External hex Tri-channel Conical
connection connection connection

Figura 13 Conexiones implantoprotésicas. Fuente: Catdlogo comercial de Nobel Biocare®

En resumen, las conexiones implantoprotésicas han ido evolucionando de manera
progresiva desde una conexidén de hexagono externo de 0.7mm de altura a las conexiones
internas mas avanzadas que conocemos hoy en dia. Cada tipo de conexidn interna
proporciona una ventaja diferente, motivo por el cual los fabricantes hayan puesto en el
mercado diferentes variantes de esta conexidn, cuyo futuro parece prometedor (Shafie &

White 2014).

1.4. ELTITANIO Y SUS ALEACIONES

El titanio, por sus caracteristicas mecanicas de rigidez y resistencia, por su baja
densidad, resistencia a la corrosién y buen comportamiento en temperaturas extremas, se
ha utilizado en multiples aplicaciones industriales y muy especialmente en la industria

aeronautica y naval (Wang & Fenton 1996).

Su uso en odontologia se ha incrementado dado que, ademas de lo anteriormente

indicado, su biocompatibilidad es excelente (Council et al. 2003; Elias et al. 2008).
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Dentro de la odontologia, su uso mayoritario se centra en implantologia, donde se
ha utilizado tanto el titanio comercialmente puro (TCP), como la aleacién Ti-6Al-4V, ya
que presentaba mejores condiciones mecéanicas que el TCP, si bien se han descrito
intolerancias o reacciones indeseables secundarias a la liberacion al medio orgénico de
algunos de sus componentes, en especial el aluminio y el vanadio, lo cual ha llevado a
preconizar el uso de aleaciones que contuvieran otros materiales como el molibdeno o el

zirconio (Elias et al. 2008).

Existen diversos grados de pureza en el TCP, en funcién de su contenido en hierro,
oxigeno o carbono, numeradas del 1 al 4, reserviandose el denominado titanio grado 5

para la aleacion Ti-6Al1-4V (Council ef al. 2003; Elias et al. 2008).

Siguiendo a Elias et al (2008), el titanio se comporta como un excelente material
porque, entre otros aspectos, es biocompatible, presenta muy baja conductividad, alta
resistencia a la corrosion, gran estabilidad termodinamica en medios con pH en torno a 5,
como es el caso del hueso y excelentes propiedades mecéanicas, mostrandose estas tltimas

en la siguiente tabla:

Propiedad 1 2 3 4 5
Esfuerzo de fluencia [MPa] 170 275 380 550 795
Resistencia a la traccion min [MPa] 240 345 450 550 Be0
Elongacion (%) 24 20 18 15 10
Mddulo de elasticidad [GPa] 103-107 103-107 103-107 103-107 114-120

Tabla 3 Propiedades mecdnicas del titanio. Fuente: (Balandra Ortiz 2013)

De los cuatro grados de TCP, el de grado 1 es el de mayor pureza y menor

resistencia, mientras que el de grado 4 es el més resistente de todos ellos.

El Titanio Grado 5 (o aleacién 6Al4V) es una aleaciéon Alfa-Beta de Titanio con
6% de Aluminio y 4% de Vanadio, considerada de endurecimiento leve. Su contenido de
aluminio comparativamente alto le proporciona excelente resistencia mecénica y
favorables propiedades a temperaturas elevadas. Sus propiedades mecanicas pueden
modificarse mediante la alteracion del contenido intersticial: la reduccién de los niveles

intersticiales da por resultado la composicidén ELI (extra low interstitial) conocida como
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Grado 23 o 6AIl4V-ELI es ideal para la construccion de implantes quirdrgicos y

odontoldgicos sometidos a altas exigencias mecanicas (Herraiz Lalana 2012).

1.5. BIOMECANICA DE LOS IMPLANTES DENTALES

1.5.1. CARACTERISTICAS DE LAS CARGAS SOBRE LOS IMPLANTES

La funcién principal de los implantes dentales es transferir las cargas a los tejidos
circundantes, por lo que el disefio debe ser aquel que optimice la transferencia o
distribucion de estas fuerzas. La mayor parte de las cargas a las que estd sometido un
implante provienen de la masticacion. Estas cargas suelen ser perpendiculares al plano
oclusal en la regidn posterior, son de corta duracidn, ocurren durante breves periodos de
tiempo a lo largo del dia y suelen ser de magnitud comprendida entre 22 y 195N para un
diente natural, aunque en funcion del tipo de comida que se esté masticando aumentara

en mayor o menor medida (Misch 2007).

Las fuerzas debidas a parafunciones aparecen de manera sostenida o repetida
sobre los dientes o implantes produciendo dafios en el sistema estomagtonatico
provocando, de manera general, la pérdida de hueso y de rigidez en la fijacion (Graf 1969;
Ramfjord & Ash 1971). El paradigma de las parafunciones es el bruxismo, el cual puede
generar presiones superiores a 7MPa. Se trata del habito oral mas comin y, aunque no es
una contraindicacion para el tratamiento de implantes, si requiere una planificacion

cuidadosa.

La direccion de la fuerza, la ratio entre el implante y la corona y la densidad del
hueso son factores a tener en cuenta a la hora de conseguir tensiones que no excedan
ciertos valores y conlleven o puedan ocasionar, problemas. La direccién de la carga
resulta ser de importancia puesto que, en funcién de €sta, apareceran momentos torsores
y flectores, asi como esfuerzos cortantes que debiliten alguna zona del implante pudiendo
causar el fracaso del mismo y ocasionar sobreesfuerzos sobre el hueso que se encuentra
alrededor del implante (Misch 2007). La ratio entre el implante y la corona afecta a la
distribucion de tensiones, especialmente cuando aparecen fuerzas laterales generando un
momento que aumenta a medida que aumenta la ratio (Gehrke 2015). En cuanto a la

densidad de hueso, ésta esta directamente relacionada con la superficie de contacto entre
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el hueso y el implante, aumentando las tensiones a medida que la superficie de contacto

decrece.

1.5.2. PROPIEDADES MECANICAS DEL HUESO

Las propiedades estructurales mas importantes para caracterizar a los tejidos
biologicos son las relaciones existentes entre la fuerza y la deformacion y entre la tension

y la deformacioén. Estas relaciones se emplean para predecir el comportamiento del tejido

in vivo (Pal 2014; Milci¢ et al. 2003).

Las principales propiedades del hueso empleadas habitualmente son:

- Moddulo de Young o médulo de elasticidad (E): representa la capacidad de un

material a ser deformado. Se obtiene mediante ensayos de traccidén y estd
representado en la parte lineal de la curva tension (o)-deformacién (€) y en la que,

ademas, la ley de Hooke es aplicable.

Esfuerzo q

Punto de fuencia

J Purdo de uplura

!hc':.c
» Limite de elasticidad
Limite de proporcionahdad

Deformaciin £

Figura 14 Curva tension-deformacion genérica

- Coeficiente de Poisson (v): es otra constante eldstica que representa una medida
de estrechamiento del material cuando éste se somete a un estiramiento

longitudinal. En la Figura 15, el estado inicial, antes de someter al cuerpo a un
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esfuerzo de traccion, estd representado mediante linea continua, mientras que el

estado final, se encuentra representado con linea discontinua.

Figura 15 Esquema de la definicion de coeficiente de Poisson

- Mboddulo de cizalladura (G): representa el cambio que experimenta un material

elastico cuando se aplican esfuerzos cortantes y esti directamente relacionado con

el médulo de Young y el coeficiente de Poisson mediante la siguiente expresion:

E
- 1
G 2(1+v)

Por otro lado, existen tres tipos de materiales -isdtropos, ortdtropos y anisOtropos-
en funcién del comportamiento de las propiedades detalladas anteriormente en cada una
de las direcciones del espacio (x,y,z). El material ideal es el isotropico, en el cual, las
propiedades mecéanicas y térmicas no dependen del eje de coordenadas, sino que son
constantes en todas las direcciones del espacio. Un material es anisotropico cuando sus
propiedades mecéanicas o térmicas son uUnicas e independientes en tres direcciones

perpendiculares entre si.

Los tejidos bioldgicos son materiales anisotrOpicos aunque existe una gran
variedad de literatura cientifica que los define y emplea como isétropos, existiendo

acuerdo en este sentido en la comunidad cientifica internacional (Bhering et al. 2016).

La transferencia de las tensiones del implante al hueso y la minimizacion del
movimiento relativo entre ellos, también conocido como micromovimiento, son aspectos

fundamentales en el éxito o fracaso de los implantes (Richard Skalak 1983).

La respuesta bioldgica del hueso ante implantes cargados se basa en la

remodelacion del hueso y en el movimiento relativo entre el hueso y el implante.
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Diferentes teorias de remodelacién del hueso han sido empleadas para optimizar los
efectos que las deformaciones alrededor del hueso del implante causan en la
oseointegracion (Carl E. Misch 2014b). La respuesta biomecanica del hueso depende,
principalmente, de la direccion, velocidad, duracién y magnitud de la carga, asi como de

las propiedades del hueso.

La direccion de la carga influye en la respuesta del hueso debido a que éste es un
material anisétropo. El uso de elementos finitos ha demostrado que esta anisotropia del
hueso provoca un aumento en los valores de tensiones y deformaciones alrededor del

hueso del implante (Carl E. Misch 2014a).

El hueso es considerado como un material viscoelastico puesto que su
comportamiento mecanico depende de la velocidad de aplicacion de la carga sobre €l, tal

y como puede apreciarse en la Figura 16.
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300 -
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Figura 16 Respuesta del hueso en funcidn de la velocidad de aplicacion. Fuente: (Carl E. Misch 2014a)

Debido a la viscoelasticidad, el comportamiento del hueso cortical es claramente
no lineal a medida que aumenta el nimero de ciclos, independientemente de que esté
sometido a traccién o a compresidon (Carl E. Misch 2014b). La aparicion de grietas
depende de manera significativa del tiempo de aplicaciéon de la carga y la frecuencia

(Topolinski et al. 2011; Zhang & Fan 2014).
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1.5.3. TECNICAS DE ESTUDIO DE LA BIOMECANICA DEL IMPLANTE

La aplicacion de los conocimientos de la ingenieria a la odontologia ha permitido
conocer aspectos fundamentales relacionados con la biomecéanica de los implantes
oseointegrados (Assuncdo et al. 2009). Las técnicas mas importantes empleadas para la
evaluacién del comportamiento biomecanico de los implantes oseointegrados son la

fotoelasticidad, la extensiometria y el método de los elementos finitos.

1.5.3.1. ELEMENTOS FINITOS

A) Fundamentos bdsicos

El Método de los Elementos Finitos (MEF) es un método numérico empleado para
la aproximacion de soluciones de ecuaciones parciales diferenciales muy utilizado en un
gran abanico de problemas de ingenieria. Este método obtiene soluciones numéricas
aproximadas sobre un dominio dividiéndolo en un nimero elevado de subdominios,

denominados elementos finitos.

Un andlisis mediante el MEF requiere, de manera general, de los siguientes pasos:

1. Desarrollo del modelo del problema fisico que se requiere representar
empleando, para ello habitualmente, programas CAD (computer-aided
design).

2. Generacion de la malla, entendiendo por tal, la division del dominio de estudio
en una cantidad elevada de pequefios subdominios denominados elementos
finitos.

3. Asignacion de las propiedades del material a cada elemento.

4. Aplicacidn de las cargas conocidas: momentos o fuerzas nodales.

5. Especificacion de las condiciones de contorno, es decir, especificacion de
cOmo esta sujeta la estructura.

6. Resolucion del sistema de ecuaciones algebraico para determinar los
desplazamientos nodales.

7. Calculo de las deformaciones y tensiones de cada elemento a partir de los
desplazamientos.

8. Interpretacion de los resultados.
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El andlisis por elementos finitos se desarrollo a principios de 1960 debido a la
necesidad de resolver problemas estructurales complejos en el campo de la ingenieria
civil y aerondutica, pero, actualmente, este método se emplea en otros campos como en
transferencia de calor, fluidos, electromagnetismo y biomedicina, entre otros (Holmgren
et al. 1998). Este método es un procedimiento numérico empleado en el andlisis de
estructuras, las cuales, por lo general serian complicadas de analizar por los métodos
clasicos. Se trata de una técnica para obtener la solucién de problemas mecénicos
complejos mediante la division del dominio en pequefios subdominios en las que las
variables de campo pueden ser interpoladas con el uso de funciones de forma. La solucion
aproximada global al problema original es determinada mediante principios

variacionales.

Se entiende como campo vectorial a la representacion de la distribucion espacial
de una magnitud vectorial. En el caso de los elementos finitos, las variables de campo son
los desplazamientos, las tensiones y deformaciones puesto que el objetivo de este método

es conocer cudl es la distribucion de estas variables en todo el componente de estudio.

Los elementos finitos permiten calcular el desplazamiento en cualquier punto
interior del mismo interpolando su valor a partir de los hallados en los nodos. Para ello es
necesario definir la matriz de funciones de interpolacidn o funciones de forma, las cuales
relacionan los desplazamientos cartesianos de un punto cualquiera del interior del

elemento en funcion de los desplazamientos de sus nodos (Onate ef al. 1991).

La formulacién variacional o, también denominada formulacién débil, es una
manera alternativa de definir el problema de ecuaciones diferenciales, escribiéndose
mediante integrales. Estas ecuaciones definidas de manera integral son tratables mediante

algebra lineal.

B) Formulacion en mecdnica

Supongamos un soélido eléstico tridimensional, como puede ser, por ejemplo, el

hueso o el implante dental. Es necesario determinar el campo de desplazamientos del
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s0lido para una geometria dada, unas cargas aplicadas, unas condiciones de

desplazamientos impuestas conocidas y unas ciertas propiedades del material.

Se define un vector como una magnitud fisica definida en un sistema de referencia

el cual se caracteriza por tener un modulo o longitud y una direccion.

Los desplazamientos a lo largo de los ejes cartesianos x, y, z se definen mediante
el vector desplazamientos {u}:

{u} = {u,v,w} 2)

Siendo u el desplazamiento en el eje x, v el desplazamiento en el eje y y w, en el

eje z (Zienkiewicz & Taylor 2000).

Se define la deformacién como el cambio de longitud por unidad de longitud, que,

en el caso de solidos deformables, pueden tener lugar en distintas direcciones (&y, &y, €;)
y pueden provocar distorsiones en la forma del cuerpo (Viy,Vyz Vzx)- LoOs seis
componentes de la deformacién se incluyen en el vector deformacion {&}:

{e} = {ex, Eyr €2 Vxyr Vyzr Yex} (3)

En el caso de pequeiias deformaciones (siendo éstas las que se van a considerar

en el presente trabajo), la relacion entre tensiones y desplazamientos es:

{e} = [D]{u} “)

Siendo [D] el operador diferencial:

rd/0x 0 0 7
0 da/dy 0

d/dy 0/ox 0
0 d/0z 4d/dy

[ d/0z 0 d/0x]

Al igual que con el vector deformacidn, los seis componentes de la tension
también pueden escribirse en forma de vector, en este caso, denominado vector de
tensiones {c}:

{o} = {0, 0y, 02 Txys Tyz) Tyx} (6)
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El vector de deformaciones y el vector de tensiones estan relacionados entre ellos

a través de la ley de Hooke:

{o} = [E]{e} (7

Siendo [E] la matriz de elasticidad, la cual se define como una matriz cuadrada de

dimension 6x6:

A+2u
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Donde A y u son las constantes elasticas de Lamé, las cuales se definen en funcién

del médulo de elasticidad (E) y del coeficiente de Poisson (v):
vE

A= AT va—2v)
_E
K= 2a+

El objetivo final del método de los elementos finitos es caracterizar el vector

desplazamientos, el cual, para un sélido tridimensional, se define como:

B ={wiviwuv,w, ..} )

Desde el punto de vista de los elementos finitos, el vector desplazamientos puede
determinarse a partir del vector de desplazamientos nodales y de las funciones de forma

N; mediante la relacion:

{u} = [N]{q} (10)
N, 0 0 N,

Siendo[N]=|0 N, O O
0 0 N O
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Por tanto, las deformaciones también pueden escribirse en funciéon de los

desplazamientos nodales como {e} = [B] {q}, siendo [B] = [D][N].

La ecuacién fundamental del MEF es:

U} = [kl{q} an

Donde [k] es la denominada matriz de rigidez y se expresa como:

(k) = f [B][E][B]dV (12)
74

C) MEF en implantologia

Actualmente, debido a la compleja geometria de los implantes, de sus
componentes y del hueso, el MEF es una herramienta imprescindible en investigacion en
el ambito de la odontologia en general y de la implantologia de manera especifica. La
primera vez que se empled en implantologia fue en 1976 en un estudio de Weinstein e?
al. en el que se evaluaba la distribucion de tensiones en implantes porosos (Weinstein et

al. 1976).

La principal ventaja del MEF reside en su versatilidad puesto que puede ser
aplicado a distintos problemas fisicos y la estructura analizada puede tener diversas
geometrias, cargas y condiciones de contorno. Sin embargo, como principales
inconvenientes, podemos destacar que el andlisis de los resultados depende, en gran
medida, de la experiencia del observador, asi como que se trata de un método muy
sensible a la definiciéon del modelo, por lo que, la obtenciéon de resultados adecuados

dependerd directamente de estas dos variables.

Tal y como detalla Trivedi en su estudio titulado “Finite element analysis: A boon
to dentistry”, el andlisis por elementos finitos se ha convertido en una herramienta muy
potente en la investigacion bioldgica puesto que es un método no invasivo excelente para
estudiar la biomecéanica y la influencia de las cargas mecénicas en los sistemas bioldgicos

sino también para predecir su comportamiento (Trivedi 2014).
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El MEF, en implantologia, ha sido ampliamente empleado para la obtencién de la
distribucion de tensiones en diferentes sistemas de implantes, asi como en el hueso
periimplantario, llegando a conclusiones como que las tensiones transmitidas al hueso
son dependientes del nimero, del didmetro, la longitud, las caracteristicas de la rosca del
implante, asi como del tipo de material y de la calidad y cantidad del hueso alrededor del

implante (Vairo & Sannino 2013; Baggi et al. 2008).

En definitiva, la precision en los resultados obtenidos mediante la aplicacion del
método de los elementos finitos va a depender de la exactitud geométrica del implante,
de las caracteristicas del material asumidas, de las condiciones de carga y de contorno
empleadas, entre otros (Trivedi 2014). A pesar de estos inconvenientes, el MEF se ha
convertido en herramienta habitual en el estudio de las propiedades biomecanicas de los
implantes, asi como en la prediccion del éxito o el fracaso de dichos implantes ante
diferentes condiciones clinicas. Este método ha permitido, también, realizar mejoras en
el disefio de los implantes gracias al conocimiento adquirido de la distribucion de
tensiones a lo largo del implante y en el hueso periimplantario (M. Prados-Privado et al.

2015; Prados-Privado 2017; Prados-Privado et al. 2017).

Sin embargo, este método no estd acotado tnicamente al estudio de los implantes,
sino que también ha sido y estd siendo empleado, en simular modelos de protesis
implantosoportadas (De Sousa & Mattos 2014; Val et al. 2017; Gehrke et al. 2017), la
estabilidad mecénica y el comportamiento a largo plazo de la rehabilitacion (Liu et al.
2014) o para conocer la biomecanica del ligamento periodontal bajo cargas traumaticas y
masticatorias (da Silva et al. 2013; Qian et al. 2009). Otra aplicacioén de gran interés del
MEF, y mas relacionada con el objeto de la presente Tesis Doctoral, es la simulacién de

cargas que producen o pueden llegar a producir fracturas (Santos ez al. 2015).

1.5.3.2.  EXTENSIOMETRIA

A diferencia del método de los elementos finitos, que es un método numérico, la
extensiometria es una técnica experimental empleada para medir las deformaciones de un
objeto. El uso de esta herramienta lleva asociados el empleo de galgas extensiométricas

y equipos de lectura especializado. Esta técnica se basa en el efecto piezorresistivo, que
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es una propiedad que tienen ciertos materiales de cambiar el valor nominal de su

resistencia cuando son sometidos a esfuerzos mecanicos.

Una galga extensiométrica es un sensor que mide la deformacién basdndose en el
efecto piezorresistivo. La Figura 17 muestra un ejemplo de aplicacion de galgas para

realizar el estudio de extensiometria en el campo de la odontologia.

Figura 17 Ejemplo de aplicacion de galgas para un estudio de extensiometria

La relacion (13) es la conocida como [ley de proporcionalidad entre
deformaciones unitarias y variaciones relativas de resistencia y siendo K el factor que

relaciona ambas cantidades, o también denominado factor de galga.

— =0+ =Ke

Siendo R resistencia eléctrica de un conductor, v el coeficiente de Poisson, L la

longitud del conductor, K el factor de galga y ¢, la deformacidn.
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La extensiometria ha sido ampliamente empleada para evaluar las cargas
biomecénicas en implantes y conseguir mejorar la predicciéon clinica de su
comportamiento. La aplicacion de este método en implantes dentales se basa en emplear
las galgas y los equipos que llevan asociados, y obtener medidas de deformaciones in
vitro e in vivo bajo cargas estaticas y dindmicas (Assungao et al. 2009). Se trata, por tanto,

de un método no destructivo.

Las principales ventajas del uso de la extensiometria es que proporciona
resultados precisos en el punto de aplicacion de la galga, se puede emplear con una gran
variedad de condiciones y es una técnica no destructiva. Por el contrario, los
inconvenientes principales de esta técnica son el empleo de equipos especializados para
la lectura de los datos, ademés de que s6lo miden tensiones en una direccidn, por lo que
si queremos medir en varias direcciones seria necesario emplear una combinacién de
galgas, sin olvidarse de que los resultados se obtienen punto a punto, sin un contexto

general, lo que hace dificil determinar los posibles errores.

El uso de la extensiometria como técnica de medida de aspectos biomecéanicos en
odontologia estd ampliamente respaldada en la literatura cientifica. Ciertos estudios
detallan el uso de esta técnica para evaluar aspectos biomecanicos de diferentes sistemas
de fijaciones para comparar las deformaciones en el hueso (Tokuhisa er al. 2003; Porter
et al. 2002; Maeda et al. 2008) con diferentes tipos de implantes (Cehreli et al. 2007)
para aclarar la diferencia existente en la distribucion de tensiones en ensayos in vitro con
implantes de conexidn interna y externa (Maeda et al. 2006), entre otros. También se han
realizado estudios in vivo para cuantificar las tensiones que aparecen alrededor del hueso
del implante en diferentes protesis fijas (Cehreli ef al. 2005) o para comparar la movilidad

en las conexiones de implantes (Ormianer et al. 2005), por mencionar algunos.

1.5.3.3.  FOTOELASTICIDAD

La fotoelasticidad es un método experimental empleado para determinar la
distribucion de tensiones en un material. Esta técnica resulta de gran utilidad para conocer
la distribucion de tensiones en el objeto de estudio, muy especialmente cuando existen

abruptas discontinuidades en la geometria de aquel (tornillo de fijacién de prétesis...),
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por lo que resulta de gran ayuda en la determinacién de los puntos de concentracién de

tensiones (Assuncio et al. 2009; Frocht 1962).

Esta técnica esta basada en la propiedad de la doble refraccién que poseen ciertos
materiales (Theocaris & Gdoutos 1979), gracias a la cual, cuando un rayo de luz pasa a
través de estos materiales experimenta dos indices de refraccion. Este ensayo puede
realizarse mediante dos métodos distintos: el de transmision y el de reflexion. El primer
método consiste en fabricar la pieza de estudio con un material birrefrigente mientras que
el segundo consiste en adherir un plastico especial sensible al esfuerzo en la parte de la
pieza que se desee estudiar. Una vez se aplican las cargas, la pieza de estudio o el
componente debe iluminarse con una luz polarizada desde un polariscopio, a través del
cual, las tensiones se muestran en colores, pudiendo, asi, quedar determinada la
distribucion de tensiones en el componente de estudio bajo cualquier configuraciéon de

carga aplicada.

Puesto que el titanio no es un material fotoelastico deben envolverse en un
material que si lo sea para poder realizar el estudio de fotoelasticidad en implantes.

Esta técnica resulta ser una herramienta muy util para determinar las tensiones
criticas en el material y es empleado de manera habitual para determinar factores de

concentracion de tensiones en geometrias irregulares (Zandman 1959).

El andlisis de tensiones mediante la fotoelasticidad ha sido empleado en la
industria durante muchos afios pero no fue hasta 1935 cuando Zak introdujo este método
en el campo de la odontologia para evaluar diferentes movimientos ortoddnticos (Zak
1935). Fue a partir de ese momento cuando se comenz6 a emplear de manera habitual

esta técnica en diferentes campos de la investigacion en odontologia.

Uno de las principales limitaciones de este método es la incapacidad de modelar
las caracteristicas no homogéneas y anisotropicas del hueso (Yu et al. 2001), lo cual no
ha impedido un extenso uso en implantologia para estudiar la interaccion de la respuesta
de los tejidos y las caracteristicas fisicas de las prétesis y los implantes (Sadowsky &

Caputo 2000).
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La fotoelasticidad proporciona una buena informacioén cualitativa sobre la
distribucion general y los puntos de concentracidn de tensiones, pero la informacion

cuantitativa es escasa, tal y como puede apreciarse en la Figura 18 y Figura 19.

Figura 18 Ejemplo del uso de la fotoelasticidad en odontologia. Fuente: (Gehrke, Frugis, et al. 2016)

Figura 19 Segundo ejemplo del uso de la fotoelasticidad en odontologia

Actualmente, existen muchos estudios que emplean este método para evaluar las
distribucion de las cargas en un implante con diferentes prétesis (Celik & Uludag 2007;

Sadowsky & Caputo 2000), para comparar la distribucidn de tensiones en diferentes tipos
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de implantes (Ueda et al. 2004; Itoh et al. 2004) o examinar la diferencia existente en la
distribucion de las cargas dependiendo del disefio del cuello del implante y su

comportamiento en el hueso (Akga et al. 2008), entre otros.

1.6. CONCEPTO GENERAL DE FATIGA

Se conoce como fatiga de los materiales al fenémeno por el cual el
comportamiento de los materiales varia cuando estan sometidos a cargas ciclicas a cuando
las cargas actuantes son estiticas. Es decir, es un proceso de acumulacién de daio,
agrietamiento y fractura de un cuerpo sometido a cargas fluctuantes variables o ciclicas

(Gonzélez Velazquez 2004).

No fue hasta 1839 cuando se empled por primera vez el término ‘“fatiga” para
describir el fracaso de los materiales ante cargas ciclicas, haciendo referencia al proceso
de dafo y fracaso de los materiales bajo las mismas, las cuales se definen como aquellas

que se aplican de manera alternativa (Suresh 1994).

Es posible encontrar una definicidn de fatiga en la norma ISO/R 373:1964 titulada
“Principios generales para ensayos de fatiga de los metales”, la cual fue publicada en
1964 por la Organizacion Internacional de Normalizacion. Esta norma define el término
fatiga como “el cambio de propiedades que pueden aparecer en un material metalico
debido a la aplicacion repetida de tensiones o deformaciones, aunque usualmente este
término se aplica especialmente a aquellos cambios que conducen a grietas o fracturas”

(ISO 1964).

La fatiga de los materiales sorprendid, en su momento, a la comunidad cientifica
puesto que habia catistrofes que las teorias conocidas hasta el momento no eran capaces
de predecir. Este fenémeno fue observado por primera vez en el siglo XIX cuando los
ejes del ferrocarril fracasaban tras muy poco tiempo de servicio, observandose que el tipo
de fractura se correspondia con un material fragil a pesar de que estaban construidos con
acero (Norton 2011), tal y como sucedi6 en el accidente ferroviario ocurrido en Meudon
(Francia) en 1842 provoco el descarrilamiento de la locomotora que unia el trayecto

Versalles-Paris cuando uno de sus ejes se rompio.
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En 1843, Rankine publicé un estudio sobre las causas de la fractura de los ejes de
ferrocarril, en el que se detallaba que el material ductil habia cristalizado y se habia
convertido en fragil debido a la fluctuacidn de los esfuerzos. En 1870, el ingeniero aleman
August Wohler publicé los resultados obtenidos tras doce afios de investigacion en el que
detallaba que el material no se habia fragilizado como se crefia, sino que su fractura era
debida a las cargas alternantes a las que estaban sometidas los ejes del ferrocarril (Norton
2011). Posteriormente, fueron Peterson en 1950 (Peterson 1950) y Timoshenko en 1954
(Timoshenko 1954) quienes publicaron dos articulos importantes relacionados con este

fenémeno.

No solo las cargas alternantes condicionan el fendmeno de la fatiga. Durante la
Segunda Guerra Mundial muchos de los buques americanos clase Liberty que navegaban
por el Atlantico Norte se partieron por la mitad debido a las bajas temperaturas del agua,

tal y como muestra la Figura 20.
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Figura 20 Buque clase Liberty partido por la mitad debido a la fatiga

El suceso mas conocido en el campo de la aeronautica es de los accidentes de los
aviones tipo Havilland Comet en la década de 1950, que fue el primer avion a reaccion
para uso civil. Los accidentes tuvieron lugar en el aire y posteriormente se determin6 que
durante el vuelo aparecieron grietas debidas a la fatiga del fuselaje en la zona de las
esquinas de las ventanillas. Las tensiones en esa zona habian sido analizadas durante la

fase de disefio, encontrandose por debajo del limite eldstico, pero no se habia tenido en
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cuenta la fatiga del material, que ademéas se acentuaba debido a la concentraciéon de

tensiones en dichos puntos.

En abril de 1988, el vuelo 243 de la aerolinea Aloha Airlines, que cubria la ruta
entre Hilo y Honolulu sufrié un accidente poco después de alcanzar la altura de crucero
cuando gran parte del fuselaje se desprendié provocando la despresurizacion de la cabina

(Figura 21).

Figura 21 Avidn del vuelo 243 tras perder el fuselaje

Tal y como explica Schijve (Schijve 2009), el proceso de fatiga puede dividirse
en dos etapas: la de inicio de grieta o nucleacién y la de crecimiento de grieta (Figura
22). Dentro de la etapa de iniciacién, tienen lugar otros fenémenos entre los que se
incluyen el deslizamiento entre superficies, la nucleacion de la grieta y el posterior
crecimiento de esta microgrieta. Aunque la mayoria de estas microgrietas detienen su
crecimiento cuando se encuentran alguin obstaculo, algunas de ellas contintian creciendo
a una velocidad constante hasta acabar la etapa de crecimiento, momento en el cual la

grieta aumenta su velocidad de propagacion que conlleva al fallo final (Suresh 1994).

MNucleacion o Crecimiento o Crecimiento
Ll . - -
grieta microgrieta o macrogrieta

Y
A

Deslizamiento

Fallo
final

< Etapa de iniciacion > <tapa de crecimient>

Figura 22 Etapas del proceso de fatiga. Fuente: (Schijve 2009)
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Estas etapas del proceso de fatiga pueden diferenciarse una vez se ha producido
el fallo, tal y como en el esquema de la Figura 23 o en el ejemplo real de fractura por

fatiga de un eje representado en la Figura 24.

Marcas de
playa Fractura fibrosa
& Reborde final de corte
Frente de
avance

de gricta
Bordes
radiales |~ Textura rugosa

(propagacién ripida)

~
Origen

Textura fina
(propagacion lenta)

Figura 23 Esquema de las zonas de fallo por fatiga. Fuente: (Gonzalez Velazquez 2003)

Figura 24 Etapas de fallo real por fatiga. Fuente: (Gonzalez Velazquez 2003)

La zona 1 corresponde a la etapa de inicio y propagacion lenta de la grieta a partir
de concentradores de tension. La zona 2 es la zona de propagacion estable cuya principal

caracteristica es la aparicién de marcas paralelas en forma de onda ligeramente curvos y
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cuyo centro puede converger hacia el punto de inicio de la grieta. La segunda
caracteristica de esta zona es la aparicién de escalones paralelos a la direccion de
aparicion de la grieta y que se forman cuando la grieta se propaga a niveles ligeramente
diferentes. Por dltimo, en la zona 3, la seccion neta de la pieza queda tan reducida que es
incapaz de resistir la carga produciéndose la rotura final. La superficie comienza a hacerse
mas rugosa y comienza a inclinarse hasta un angulo cercano a los 45° (Gonzélez

Velazquez 2003).

La Figura 25 muestra un ejemplo de SEM en un implante dental tras la fractura

por fatiga tras aplicar 10° ciclos (Ribeiro et al. 2011).
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Figura 25 Microscopia electrdnica de barrido en un tornillo fracturado. Fuente: (Ribeiro et al. 2011)

En el campo de la ingenieria, se define la vida a fatiga de un componente como el
nimero total de ciclos de carga aplicados hasta el fallo (Suresh 1994). Este concepto es
fundamental a la hora de definir la duracién esperada del componente de estudio, en este

caso, del implante dental.

1.7. FATIGA DE LOS IMPLANTES Y CONEXIONES

Desde el punto de vista estructural, la fractura puede dividirse en dos categorias:
(1) la fractura inmediata, que aparece como resultado de puntos de concentracién de
tensiones y (2) fractura por mecanismos dependientes de tiempo, como la corrosion o la

fatiga (Keren Shemtov-Yona & Rittel 2016). Las causas mds importantes de la fractura
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inmediata son una mala eleccion del material, la aparicién de puntos de concentracion de
tensiones por un inadecuado mecanizado o un proceso de fabricacion incorrecto y, por

ultimo, el uso excesivo.

Tal y como se ha definido en el apartado anterior, la fatiga aparece cuando
intervienen cargas ciclicas que modifican el comportamiento esperado del material
haciendo que su vida ttil se vea reducida. Los implantes dentales estan sometidos a un
sinfin de ciclos de cargas a lo largo del periodo en el que se encuentran colocados en la
boca debido, principalmente, a las cargas que se producen durante la masticacion (Ayllon

etal. 2014).

Esta situacidn de cargas ciclicas provoca que el fendémeno de la fatiga en implantes
dentales sea un 4rea de interés para las casas comerciales fabricantes puesto que, aunque
la tasa de éxito sea muy elevada, algunos implantes pueden llegar a fracasar por rotura
y/o fatiga. Para evaluar la idoneidad de los diferentes disefios de implantes y componentes
se realizan test de fatiga definidos por la norma ISO 14801 (ISO14801 2007). Esta norma,
titulada “Ensayo de fatiga para implantes dentales endodseos”, especifica como se deben

ensayar los implantes endodseos de manera individual.

La Figura 26 muestra una maquina de ensayo universal en la que es posible
analizar los implantes dentales segtin la norma ISO 14801 y el esquema del montaje del

implante en dicha maquina para su posterior ensayo.
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Figura 26 Mdquina de ensayo y esquema de montaje del implante

De acuerdo con la norma, se deben realizar una serie de ensayos con diferentes
niveles de carga, incrementando su valor, aplicando cinco millones de ciclos y repitiendo
el ensayo tres veces con cada uno de dichos valores de carga. La cantidad de tiempo y
dinero que requieren este tipo de ensayos es uno de los motivos para aplicar modelos de
prediccion de vida a fatiga que ayuden a mejorar los disefios sin necesidad de tantos

ensayos (Ayllon et al. 2014).

De acuerdo con la norma ISO 14801, los test de fatiga deben realizarse aplicando
a los especimenes de estudio cargas ciclicas a distintos niveles hasta un nivel inferior del
limite de resistencia, por debajo del cual no se espera que ocurra la fractura por fatiga,
presentando los resultados un diagrama carga-ciclos (K. Shemtov-Yona & Rittel 2016).
Ademés, los ciclos de carga que se aplican sobre los implantes y sus conexiones
implantoprotésicas representan las ‘“peores condiciones de trabajo”, bien creando
excesivos momentos flectores o bien imitando la pérdida de hueso. Los resultados
obtenidos mediante este ensayo, debido a que se realiza bajo el peor escenario posible,
no pueden emplearse para predecir el comportamiento in vivo o la vida del implante o la
protesis. En la actualidad se emplean diferentes procedimientos de estudio de fatiga que
tratan de estimar la vida de una estructura, en este caso, del sistema implantologico. El

procedimiento mas comiun es el denominado “total-fatigue life approach”, propuesto por
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Suresh en 1994 (Suresh 1994). Este ensayo se lleva a cabo para evaluar el nimero de
ciclos que soporta el componente hasta su fractura. Las estructuras de estudio son
sometidas a una amplitud constante de tension o deformacion ciclicas y los resultados se
recogen en la curva denominada S-N (tension vs. ciclos) o curva de Wohler que, ademas,
proporcionan gran informacién en las etapas de inicio y propagacion de grietas (Suresh

1994).

La interpretacion de los resultados requiere una especial atenciéon debido a su
naturaleza estadistica. No es extrafio observar componentes idénticos que, bajo una
misma amplitud de carga, tienen comportamientos extremadamente diferentes en cuanto
a ciclos se refiere. Por este motivo, y con el objetivo de obtener resultados con un buen
nivel de confianza, se hace necesario repetir los test mecanicos con un gran nimero de
componentes (Milella 2013). En este sentido, la norma ISO 14801 recomienda prestar
especial atencidn a la naturaleza estadistica del fendmeno de la fatiga. Un término
importante de la curva S-N es el denominado “limite de fatiga”, o, lo que es lo mismo,
valor por debajo del cual el componente de estudio puede someterse a ciclos de carga de
manera indefinida sin fallo (Suresh 1994). Este concepto ha sido objeto de estudio durante

afios y se ha aplicado a la mayoria de los materiales.

Uno de los principales inconvenientes del fendémeno de la fatiga en implantes
dentales es que, a diferencia de otros procesos en los que es posible monitorizar el
crecimiento de grieta y conocer como se encuentra el componente, en el caso de los
implantes es imposible realizar una inspeccion visual una vez se encuentra en boca ni
inspecciones con rayos X, lo que hace que las pequefias grietas sean indetectables
empleando técnicas de inspeccion convencionales. Esto conlleva a que no existan técnicas
no destructivas que ayuden a la deteccion temprana de los posibles fallos en los implantes

(Keren Shemtov-Yona & Rittel 2016).

El hecho de que los ciclos a lo largo de toda la vida del implante no son constantes
y que, ademés, pueden cambiar la frecuencia y la intensidad de aplicacion, es de gran
transcendencia en implantologia puesto que esta norma no simula condiciones reales de
masticacion ni patologias oclusales, motivo por el que, tal y como se ha comentado
anteriormente, los resultados no son extrapolables al comportamiento in vivo (Arola 2017;

Schmalz & Galler 2017).
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1.8. FRACASOS DE IMPLANTES

Aunque la tasa de éxito de estos tratamientos es superior, en términos estadisticos,
al 90% a los diez afios, en ocasiones aparecen fallos de etiologia mecéanica y/o bioldgica
(Gehrke 2015; Gehrke et al. 2014; Ugurel et al. 2015; Albrektsson & Wennerberg 2005;
Albrektsson et al. 1986). La practica clinica indica que las principales causas de rotura
del implante y/o tornillos de fijacién protésicos, son la osteointegracién incompleta y
alteraciones biomecanicas, sin olvidar la posibilidad de una mala planificacion o el uso
de disefios no recomendados (Siddiqui et al. 2006; Balshi 1996), para su colocacién en
una zona determinada de la mandibula o del maxilar (Piattelli, Scarano & Paolantonio
1998; Siddiqui et al. 2006). La combinacién de todos o de algunos de estos factores
incrementa notablemente el fallo del implante (Isidor 1999; Tagger Green et al. 2002;
Misch et al. 2005; Misch et al. 2006).

Algunos de estos factores pueden desembocar en sobrecarga del implante
(Rangert et al. 1997), muy especialmente la existencia de habitos parafuncionales o el
exceso de fuerzas oclusales, constituyendo el bruxismo el paradigma de ello, todo lo cual
se contemplan como causas potenciales de fractura de implantes (Lobbezoo et al. 2006;

Koyano et al. 2008).

Por dltimo, el ajuste pasivo entre el implante y sus componentes de apoyo son
factores que determinan, ain mas, el éxito o el fracaso, asi como la duracion, del implante

y de su rehabilitacion protésica (Gehrke ef al. 2014).

Existen estudios en los que se ha demostrado que la pérdida de hueso alrededor
del cuello del implante, aunque en algunos casos puede ser aceptable, se debe
principalmente a la aparicion de fuerzas oclusales directamente sobre el hueso, lo que
implica, su remodelacién de forma natural (Klineberg et al. 2012). Sin embargo, cuando
la pérdida de hueso marginal alcanza valores grandes, existen riesgos mecéinicos y
biologicos que estén causando esta pérdida y que culmine en una gradual o total pérdida
de osteointegracion y su correspondiente fracaso (Duyck & Vandamme 2014; Koller et
al. 2016). Es decir, un tejido periimplantario sano, resulta ser un requisito imprescindible

para el éxito del tratamiento implantoldgico (AlZarea 2016).
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Para tratar de resolver estos problemas, los fabricantes han desarrollado una
amplia variedad de disefios y de conexiones implantoprotésicas (Ugurel et al. 2015). El
conocimiento de como las cargas funcionales se transmiten a la interfase hueso-implante
resulta de gran ayuda a la hora de determinar la mejor prétesis para colocar en cada
paciente (Tiossi et al. 2013). La transmision de estas cargas, asi como de las tensiones a
las que las prétesis estan sometidas depende, principalmente, de las propiedades fisicas y
geométricas de cada uno de los componentes (Tiossi ef al. 2013; R Skalak 1983). El
comportamiento biomecénico del conjunto implante-protesis se lleva a cabo mediante el
uso de distintas técnicas, como la fotoelasticidad (Bernardes et al. 2009; Karl er al. 2009),
las galgas de deformacion (Karl et al. 2007; Karl et al. 2005) y el andlisis mediante

elementos finitos (Lin ef al. 2008; Ding, Zhu, Liao, et al. 2009), por mencionar algunos.

A fin de mejorar la osteointegracion, las casas comerciales han desarrollado
sistemas de implantes con un disefio méas versatil (K. Shemtov-Yona & Rittel 2016), lo
que implica que pequefios cambios en la forma, la longitud, anchura y las condiciones de
la superficie de estos implantes puedan influir en las ratios de éxito. Es de todos conocidos
que los fabricantes de implantes dentales hoy en dia comercializan una gran variedad de
disefios que han evolucionado principalmente para adaptarse a los conceptos quirtirgicos

actuales y el disefio de protesis (Lee et al. 2009).

A pesar de todo, los implantes dentales no dejan de ser un aparato médico, mas
concretamente una estructura mecénica, la cual debe poseer un disefio optimizado con el
objetivo de que tenga la mayor vida util posible (K. Shemtov-Yona & Rittel 2016). Hoy
en dia, los implantes comerciales deben cumplir con los criterios de calidad definidos por
la norma ISO 14801, la cual fue desarrollada en el afio 2003 por un comité de expertos
de la Organizacion para la Estandarizacion Internacional (ISO14801 2007). Esta norma
especifica como realizar el ensayo de fatiga para un tinico implante endodseo y, es el que
se emplea, por norma general, para la obtencidn de certificados de los distintos disefios

de implantes.
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1.9. APLICACIONES DE LA INGENIERIA MECANICA AL ESTUDIO DE
FATIGA

1.9.1. ENSAYOS IN VITRO

El ingeniero aleméan, August Wholer, encabezé entre 1852 y 1870 la primera
investigacion sistematica de fatiga, obteniendo la curva S-N (o curva de Wholer, en su
honor) en la cual se relacionan los ciclos de carga de amplitud constante con el nivel de
tension medio (Figura 27), siendo estos test los mis empleados para evaluar la vida a

fatiga de los componentes o de un material dado (Lee et al. 2005).

S-N Curve for Brittle Aluminium with a UTS of 320 MPa
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Figura 27 Curva S-N o de Whéler. S representa la tension y N representa los ciclos

La estadistica en los estudios de fatiga resulta ser de gran importancia puesto que
este fendmeno es muy dependiente de las propiedades del material, de las condiciones de
la superficie, de la homogeneidad o no de la microestructura, asi como de las condiciones
en las que se realice el mismo test, entre otros factores. Este es el motivo por el cual, para
la obtencion de la curva S-N se requiere realizar los test mecanicos a varios especimenes.
El tamaiio de la muestra recomendado para la obtencién de estas curvas S-N son entre 6

y 12 para los test preliminares y entre 12 y 14 para los test de disefio (Lee et al. 2005).
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Los ensayos de fatiga in vitro en odontologia se llevan a cabo principalmente para
predecir, aplicando la norma ISO 14801 (ISO14801 2007), el nimero de ciclos que un
implante dado es capaz de soportar hasta la rotura, asi como la fuerza de compresion
estatica maxima que soportan antes de romper. A pesar de que estos test de fractura
estatica no simulan la masticaciéon, son muy empleados para conocer la resistencia a

fractura de los pilares (Coray et al. 2016).

Un ensayo in vitro deberia ser capaz de simular con la mayor precision posible las
situaciones clinicas que apareceran cuando el implante esté colocado en el paciente para
que sus resultados fueran trasladables a la vida real (Algahtani & Flinton 2014). Para ello,
la mejor opcidn seria someter los implantes a cargas ciclicas, aunque, la literatura no
presenta un procedimiento ni unos parametros estandarizados para llevarla a cabo (Coray

et al. 2016).

Estos datos tan heterogéneos dificultan y limitan la comparacion de los resultados

obtenidos en los test de fatiga en implantes dentales.

1.9.2. ENSAYOS IN SILICO

Se denomina estudio in silico a aquellos que se realizan con ayuda de ordenadores.

El método de los elementos finitos es una herramienta empleada en una gran
variedad de articulos de implantologia. Esta herramienta permite predecir los mecanismos
de fractura de los implantes sin necesidad de someterlos a los costosos ensayos in vitro.
Sin embargo, la mayoria de la literatura emplea este método como verificacion y

comparacion de los resultados obtenidos en los test mecéanicos.

El mecanismo de fractura de los implantes situados en boca del paciente, y
sometidos a cargas funcional, proporciona informacién muy ttil acerca de cémo afecta el
disefio de la prétesis o del material en cada situacidn; sin embargo, el método de los
elementos finitos es capaz de predecir el comportamiento in vivo mediante la simulacion
de las tensiones bajo las solicitaciones de carga que provocaron la fractura, asi como la
simulacién y prediccion de la formulacién matemética convencional para el estudio de

fatiga (Szajek & Wierszycki 2016).

55



Chen et al. predijeron el comportamiento a fatiga de dos implantes dentales
mediante el uso de ANSYS® Workbench y sin necesidad de ensayos mecéinicos ni de
fracturar implantes (Liangjian et al. 2010). De manera similar, Geringer et al. emplearon
métodos numéricos para simular los ensayos de fatiga descritos en la ISO 14801 en
implantes de zirconia y ser capaces de estudiar el comportamiento a largo plazo de dichos
implantes sin necesidad de ensayos mecanicos ni de componentes reales (Geringer et al.

2014).

La ventaja de los modelos computacionales radica en que son capaces de predecir
el comportamiento a fatiga de implantes con diferentes geometrias sin necesidad de
realizar ninglin ensayo mecanico adicional. Por lo tanto, los ensayos in silico permiten
obtener predicciones fiables a una gran variedad de condiciones sin necesidad del coste

econdmico y de tiempo que requieren los test fisicos (Preis ef al. 2017).

1.9.3. FORMULACION MATEMATICA

Desde el punto de vista de las tensiones ciclicas, el proceso de dafio a fatiga en un
componente estd muy influenciado por la amplitud de las tensiones aplicadas, por el rango

de dichas tensiones, asi como por la tensiéon media (Lee et al. 2005).

Gerber en 1874, Goodman en 1899 y Soderberg en 1930 propusieron modelos
empiricos para cuantificar el efecto de las tensiones medias en la fatiga de altos ciclos,
siendo estos modelos graficados en diagramas de vida constante tal y como se aprecia en

el ejemplo de la Figura 28.
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linca de Gerber

linea de Goodman

Tension altermante o,

0 “y Sul

Tension media o,

Figura 28 Diagrama de las lineas de Goodman, Soderberg y Gerber

Estos modelos se determinan de forma experimental a partir de las curvas S-N

explicadas anteriormente.

Gerber propuso una representacion parabodlica a la curva de fatiga de Wholer.
Goodman, por su parte, introdujo una linea tedrica que representa los datos disponibles a
partir del ensayo de fatiga. Matematicamente, estos tres modelos pueden expresarse

como:

Goodman: 0, =0,|1- (Z—m)] (14)
[ 2

Gerber: 00 =0, |1-(22) ] (15)

Soderberg: o, =0,|1— (f;_mﬂ (16)
L y

Siendo oy, la tension de rotura y oy, el limite de fluencia. La relacion de Goodman
relaciona una disminucion en la vida a fatiga con un aumento de la tensiéon media para un
nivel de carga dado. Por dltimo, Gerber propuso un modelo parabdlico més conservador

que cualquiera de los modelos lineales (M. Prados-Privado et al. 2015).
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1.10. NUEVAS PROPUESTAS EN PREDICCION DE VIDA A FATIGA 'Y
SU VALIDEZ

A la vista de la bibliografia empleada en las secciones anteriores, queda patente
que el fenémeno de fatiga y fractura en los implantes dentales y sus aditamentos tiene una
gran aleatoriedad. Las nuevas propuestas en prediccion de la fatiga se basan en las

siguientes cuestiones:

1. (Es indispensable realizar los costosos ensayos mecanicos detallados en la
norma ISO 148017

2. Los modelos propuestos por Soderberg, Goodman y Gerber no consideran la
aleatoriedad existente tanto en las fuerzas masticatorias, y cargas externas como en el
material.

3. La aleatoriedad de este fendémeno conlleva el empleo de su estudio desde un

punto de vista probabilista.

Esta nueva metodologia se centra en la etapa de inicio de grieta puesto que, desde
el punto de vista de la durabilidad, es el escenario més importante. La mejor herramienta
para estimar la influencia en la respuesta de las propiedades estocasticas de la carga, las
propiedades del material y la geometria resulta ser el método de los elementos finitos
probabilistas (Riahi ef al. 2010). En esta nueva metodologia, el problema de nucleacion
de grieta es considerado como un problema de dafio acumulado, discreto en espacio y
tiempo y tratado con modelos probabilistas desarrollados por Bogdanoff y Kozin (M
Prados-Privado et al. 2016; Bogdanoff & Kozin 1985). Estos modelos de dafio acumulado
fueron obtenidos a base de ensayos experimentales y estidn basados en cadenas de

Markov.

1.10.1. ELEMENTOS FINITOS PROBABILISTAS

No todos los métodos tradicionales deterministas son validos para realizar ciertos
estudios que, debido a las aleatoriedades en las condiciones de carga, el comportamiento
de material y las geometrias, deben incluir y describir, de manera fiable, el
comportamiento de esa estructura (Llu er al. 1995). Existen herramientas

computacionales méds avanzadas que, junto con la estadistica y la fiabilidad estructural,
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resultan ser una buena combinacion para caracterizar las incertidumbres y la fiabilidad en

estructuras complejas.

El Método de los Elementos Finitos Probabilistas (PFEM, por sus siglas en inglés)
es un método numérico que permite resolver problemas mediante la elastica estocéstica.
Los PFEMs han sido aplicados a diversos problemas, muy especialmente a la
determinacidn de las incertidumbres en términos de medias, varianzas y correlacion entre

coeficientes y a la determinacién de la probabilidad de fallo asociada a ello.

El método de la perturbacion ha sido ampliamente utilizado por su versatilidad y
“simplicidad” siendo Cambou el primero en aplicar, en 1975, el método de la perturbacion
de primer orden para problemas estaticos lineales con cargas y sistemas aleatorios
(Cambou 1975). Posteriormente, Baecher e Ingra emplearon estas técnicas para
predicciones (Baecher & Ingra 1981). El método de la perturbacion junto con el método
de los elementos finitos fue también empleado por Handa y Anderson en 1981 para
problemas de vigas estaticos (Handa & Anderson 1981), por Ishii y Suzuki para el analisis

de estabilidad de taludes en 1987 (Ismi & Suzuki 1987), entre otros.

El PFEM basado en la perturbacion de segundo orden fue introducido por Hisada
y Nakagiri para problemas estaticos y de autovalores (Hisada & Nakagiri 1981; Hisada
& Nakagiri 1985).

1.10.2. CADENAS DE MARKOV

Reciben el nombre del matematico ruso Andréi Markov (1856-1922). Se conocen
como cadena de Markov a un tipo de proceso estocéstico discreto en el que la probabilidad

de que ocurra un evento depende tinicamente del evento inmediatamente anterior.

Se denomina proceso estocdstico, a una sucesidn de observaciones
X1, X5, o, Xy, - que:
- No puede predecirse exactamente el valor de estas observaciones
- Pueden especificar las probabilidades para los distintos valores posibles en

cualquier instante de tiempo.
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Se considera una cadena de Markov a un proceso estocastico en el que si el estado
actual X, y los estados previos X3, X5, ..., X,_1 son conocidos, entonces, la probabilidad
de estado futuro X, ;1:

1. No depende de los estados anteriores X;, X5, ..., Xp—1

2. Unicamente depende del estado actual.

Si consideramos un proceso de Markov con n estados posibles 1,2,3..., n'y
denotamos como p;; a la probabilidad de que el sistema pase al estado j después de

cualquier ensayo en donde su estado antes era i, se conoce como matriz de transicion del

sistema a P = (p;;) de dimensién nxn. Los valores p;; se denominan probabilidades de

transicion que satisfacen las condiciones:

1. p;; = 0: cada elemento de la matriz tiene que ser no negativo

2. Z;-‘zl pi; = 1: la suma de los elementos de cada fila es igual a la unidad

Todos estos valores se agrupan formando una matriz de transicion P de tamafio

nxn, donde
P11 Piz - Pin
p= P?l P?z P?n
Pn1 DPnz - Pnn

La matriz de transicion P puede expresarse de manera grafica. Por sencillez de la

explicacion se emplea el ejemplo numérico que se muestra a continuacioén (Ossa 2013):

0.49 0.235 0.275

0.648 0.158 0.194
P =
0.72 0.175 0.105
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Figura 29 Ejemplo grdfico del significado de la matriz de transicion

Se denomina estado de absorcidn al estado en el que, una vez que se entra, no se
puede salir de él. A este estado le corresponde una probabilidad p;; = 1. Es decir, el

estado absorbente, debe cumplir que:

Lp;=1
2pl]=0 (Li],]=1,,n)

1.10.3. DESARROLLOS EN SERIE DE TAYLOR

Una serie de Taylor es una aproximacién de funciones mediante una suma de
potencias del tipo (x —a)™ obtenida a partir de las derivadas de la funcién en un
determinado punto, sobre el cual converge la serie. Es decir, una funcion f(x) real o

compleja, diferenciable en el entorno del niimero a puede aproximarse segun la ecuacion
(17):

Fo =@+ 2 ) 1 DD
B | (17)
:Zf fa)(x—a)"
= n.

Siendo n! el factorial de n y £ la derivada n-ésima de la funcién f
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1.10.4. FUNCIONES DE DENSIDAD DE PROBABILIDAD

La funcién de densidad de probabilidad describe como varian los resultados de un
experimento aleatorio, o lo que es lo mismo, proporciona todas las probabilidades de

todos los posibles resultados de un experimento aleatorio.

Las funciones de densidad de probabilidad se clasifican en discretas o continuas.

1.9.4.1 Funciones de densidad de probabilidad discretas

En este caso, Unicamente se permite tomar un nuimero limitado de valores.
Consideremos X una variable aleatoria discreta que puede tomar valores x4, X5, X3, ..., Xy,
se define la distribucién de probabilidad de X al conjunto al cual, a cada valor de la
variable se le asocia una probabilidad, p;, de tal manera que la suma de todas estas

probabilidades sea igual a la unidad.

Por tanto, los valores p; de probabilidad asociada deben cumplir las siguientes
condiciones:

1.0<p; <1

2.p1+p2+pst ot =2Np =1

1.9.4.2 Funciones de densidad de probabilidad continua

Una variable aleatoria continua es una variable aleatoria que puede tomar infinitos
valores por lo que no es posible deducir la probabilidad de un valor puntual. En este caso,
las probabilidades de las variables aleatorias continuas se definen como el area por debajo

de la curva de distribucion.

Sea X una variable aleatoria continua, se llama funcioén de densidad f(x) a una

funcién no negativa definida sobre la recta real tal que verifique lo siguiente:

VA P(X € A) =ff(x)dx (18)
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2. HIPOTESIS

Las hipoétesis nulas analizadas en este trabajo son las siguientes:

- Los diferentes ensayos de mecanica no permiten predecir el comportamiento
aleatorio de un implante dental sometido a carga.

- Los ensayos mecénicos in vitro no facilitan la prediccion del comportamiento
biomecénico del conjunto de una rehabilitacién implantosoportada.

- El Método de los Elementos Finitos no es una herramienta vélida para corroborar

los resultados de los ensayos mecanicos en lo relativo a compresion y fatiga.
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OBJETIVOS

Los objetivos generales de este trabajo de investigacion son:

- Analizar la maxima carga soportada por el conjunto implante — pilar protésico en
implantes de conexion externa, interna hexagonal y cono morse.

- Evaluar el comportamiento a fatiga del conjunto implante — pilar protésico en
implantes de conexién externa, interna hexagonal y cono morse, bajo

solicitaciones ciclicas determinadas.

Los objetivos especificos son los siguientes:

- Validar los resultados mecanicos mediante el Método de los Elementos Finitos.

- Analizar la probabilidad de fallo de los implantes de conexion externa, como

modelo bésico de estudio, para un nimero de ciclos determinado.
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4. MATERIAL Y METODOS

4.1. CARACTERISTICAS DE LOS IMPLANTES UTILIZADOS

Los implantes analizados a lo largo de la presente Tesis Doctoral corresponden a
implantes disponibles en el mercado, como son los comercializados por Proclinic® S.A.
(Madrid, Espafia), fabricados por Avenir SL en Rimini (Italia) y los comercializados por
Implacil De Bortoli® (Sdo Paulo, Brasil). La Tabla 4 muestra las principales

caracteristicas de los mismos, asi como la denominacién empleada.

Implante Diametro Longitud
Proclinic®: HE (IP852') 3.5 10
Implacil De Bortoli®: HI 3.5 13

Implacil De Bortoli®: CM 3.5 13

Tabla 4 Principales caracteristicas de los implantes ensayados

La Figura 30 muestra el implante Proclinic® analizado a lo largo de todo este

trabajo de investigacion y cuyas cotas estan representadas en la Figura 31.

Figura 30 Implante HE analizado en esta Tesis. Fuente: web de Proclinic®

! Denominacién tomada del catalogo web de Proclinic®
(https://www.proclinic.es/clinica/implantes/implantes-proclinic.html). Consultado el 7 de enero del
2017.
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Figura 31 Dimensiones del implante analizado en esta Tesis. Fuente: web de Proclinic®
Los implantes de conexién interna de Implacil De Bortoli® y sus cotas estdn

representados en la Figura 32 mientras que los de cono morse, y sus cotas, se muestran

en la Figura 33.

(a) (b)

Figura 32 Implantes HI analizado en esta Tesis. (a) Representacion esquemadtica, (b) Corte transversal
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Figura 33 Implantes CM analizado en esta Tesis. (a) Representacion esquemadtica, (b) Corte transversal

Los diez implantes de Proclinic empleados para la realizacién de los ensayos
mecanicos fueron divididos de manera aleatoria en dos grupos: cinco de ellos se
emplearon para llevar a cabo los ensayos de compresion y obtencidn de la carga mixima

de fractura y los otros cinco, para la realizacion del ensayo dindmico.

Los implantes de la casa comercial Implacil De Bortoli® se emplearon para la
obtencion y comparacién del comportamiento de ambas conexiones ante un ensayo de

compresion.
Se emplearon 5 implantes de cada tipo para realizar cada uno de los estudios

descritos a continuacién, ajustindose este valor a otros ensayos y cumpliendo los

requisitos estadisticos.
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4.2. METODOLOGIA DE LOS ENSAYOS IN VITRO
4.2.1. ENSAYOS DE COMPRESION

De acuerdo con el disefio del estudio, en todos los implantes se aplicaron cargas
de compresion hasta su fractura empleando para ello la maquina universal modelo AME-
SkN (Técnica Industrial Oswaldo Filizola Ltda, Guarulhos, Brasil) de la Figura 34. Los
ensayos fueron realizados en los laboratorios de biomecénica de Biotecnos, aplicando la

carga a una velocidad de 1mm/min.

Figura 34 Madquina de ensayos universal empleada en los ensayos de compresion. Fuente:
http.//www.oswaldofilizola.com.br

4.2.2. ENSAYOS DE FATIGA

Para la realizacion del ensayo de fatiga, los pilares se conectaron a los implantes
aplicando un par torsor de 30Ncm en la maquina CME-30 (Técnica Industrial Oswaldo

Filizola, Sao Paulo, Brasil) de la Figura 35.
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Figura 35 Mdquina para aplicacion de par torsor. Fuente: http://oswaldofilizola.com.br/cme.html|

Para limitar el efecto de aflojamiento de los tornillos, lo que podria reducir la carga
maxima soportada, se volvid a aplicar los mismos valores de par a todos los componentes

10 minutos después del par inicial (Breeding et al. 1993).

Todos los implantes y sus correspondientes pilares fueron incluidos en resina
epoxy del modelo GIV (Polipox, Sdo Paulo, Brasil), cuyo médulo de elasticidad es de
3.2GPa, empleando para ello tubos cilindricos acrilicos de 20mm de didmetro dejando
una longitud de 3mm sin rellenar con epoxy con el objetivo de simular una pérdida dsea,

conforme a la norma ISO 14801.

Posteriormente, se cement6 a cada pilar una corona metéalica semiesférica
empleando para ello fosfato de zinc tal y como recomienda la norma ISO 14801:2007
(ISO14801 2007). Tras la resina de polimerizacion, las muestras se sumergieron en agua
a 37 = 2°C y se colocaron en la maquina de ensayos de fatiga Biocycle V2 (BioPDI, Sao

Carlos, Brasil) mostrada en la Figura 36.
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Figura 36 Mdquina de ensayos de fatiga Biocycle V2. Fuente: http://biopdi.com.br/es/productos/simulador-
masticacion/neumatica/biocycle-v2

La maquina de ensayos Biocycle realiza pruebas de fatiga mecéanica en

condiciones muy proximas a la de la boca humana.

Los ensayos se realizaron siguiendo las normas descritas en la ISO 14801/2007

(ISO14801 2007) y esquematizadas en la Figura 37.

Figura 37 Esquema del ensayo a compresion basado en la norma ISO 14801.
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Dicha norma recomienda realizar los ensayos con el didmetro mdas pequefio
disponible en cada implante. Los ensayos se llevaron a cabo con una inclinacién de
implante de 30 + 2° con respecto a la aplicacion de la carga y dejando una longitud de
3mm en el implante para simular la pérdida de hueso. Antes de comenzar los test
mecdnicos, los implantes se embebieron en resina epoxy cuyo mddulo de elasticidad es

similar al de hueso cortical.

Se aplicaron 360.000 ciclos con una carga axial de 150 + 10N con una frecuencia
de 4Hz (Figura 38 y Figura 39), tal y como se describe en diferentes estudios (Gehrke
& De Carvalho Serra 2015; Gehrke, Poncio da Silva, et al. 2016).

Figura 38 Imagen de los implantes sumergidos en agua a 37+ 2°C y su ubicacién en la mdaquina Biocycle

Figura 39 Zoom de la posicion de los implantes

74



4.3. ESTUDIOS “CONVENCIONALES” IN SILICO

En esta seccion se describe el procedimiento a seguir para la realizaciéon de un
estudio de elementos finitos mediante el software comercial ANSYS® Workbench

(Canonsburg, PA, Estados Unidos).

Los pasos a seguir son los siguientes:

1. Descripcion del tipo de estudio que se desea realizar: en este caso, se trata de

un estudio estructural. La Figura 40 muestra algunos de los ensayos que se pueden

realizar mediante este software y los pasos que se deben seguir para completar un estudio
estructural como el que se debe llevar a cabo en este caso.

B &nalysis Systems |"‘
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B Eigenvaluz Buckling » A

B) Eigenvalue Buckling (Sameef) 8 T Static Struchral

EE’ETE 2 & engineeringData
Explicit Dynamics |

(& Fluid Flow-BlowMolding (Polyfiow) 3 .W i v 4
@ Fluid Flow- Extrusion(Pabyflaw) 4 ﬁ Model |
Fluid Flow (CFX) 5| @ sewp v i
{3 Fluid Flow{Fluent) & @8 soluton o o
@ Fluid Flaw [Palyfiow) 5 g Results v
Hatmonic Respoise :
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@ Throughfiow
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Figura 40 Tipos de estudios disponibles en Workbench y pasos a sequir para realizar un estudio estdtico estructural

2. Propiedades del material (Engineering data): esta seccion incluye una libreria

de materiales de uso comin en ingenieria, aunque también incluye la posibilidad de
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introducir datos especificos por el usuario. En este caso, la mayoria de las propiedades
empleadas en los estudios han sido proporcionadas por el fabricante e incluido de manera

manual en el software, tal y como se muestra en la Figura 41.
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Figura 41 Ejemplo del material empleado en los estudios numéricos

3. Geometria: en este punto se debe incluir la geometria a analizar. La geometria
del implante analizado fue proporcionada directamente por el fabricante, mientras que la
geometria del hueso y la corona empleada en el ensayo mecéanico fue construida en otro
software de disefio denominado SolidWorks®, en cual también se ensamblo las tres
geometrias. Una vez se tiene la geometria, la cual también puede ser realizada en

ANSYS®, se importa al programa (Figura 42).

Figura 42 Geometria de estudio importada desde SolidWorks®
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4. Modelado: en este punto se debe mallar la geometria, introducir y especificar

las condiciones de contorno (Figura 43).

Figura 43 Ejemplo de condiciones de contorno

También se debe especificar qué resultados se quieren obtener, tal y como muestra

la Figura 44.

=58 Solution (A6)

------- Solution Information

------- ﬁ Corona Equivalent Elastic Strain
------- A Implante Equivalent Stress

------- A Maximum Principal Stress

------- A Maximum Principal Elastic Strain
------- v,ﬁ Corona Equivalent Stress

------- ﬁ Implante Equivalent Elastic Strain
|':'| Fatigue Tool

- M Life

e ,,ﬁ Equivalent Alternating Stress

Figura 44 Variables a obtener en este estudio estructural

5. Ejecutar la solucion y obtener resultados.
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4.4. DESARROLLO MATEMATICO DE LAS NUEVAS PROPUESTAS

En esta seccidn se describe la formulaciéon matematica que hay detras de la nueva

propuesta de caricter probabilista para el estudio de la fatiga de implantes dentales.

Tal y como detalla Prados-Privado en su articulo (Maria Prados-Privado et al.

2016), la metodologia puede resumirse de manera grafica mostrada en la Figura 45.

|

a®, g°
: Modelo de
PFEM var[a], var[g] dafio

Configuracion de carga, condiciones de contorno y mallado

Prediccion de vida
Probabilidad de fallo

Figura 45 Resumen metodologia probabilista

Una vez conocida la situacion que se pretende simular y predecir, se debe aplicar
el método de la perturbacion, que tiene como objetivo final medir las sensibilidades de
las variables respuesta del sistema con respecto a las variables aleatorias que se estén
considerando. Para ello, se parte de la ecuacion de equilibrio para situaciones estéticas,
ecuacion (19).

f=Ku (19)

Suponiendo que la matriz de rigidez, K, depende de las variables aleatorias [;,
siendo i=1,2,...,N, se debe desarrollar K alrededor de la media de cada una de estas

variables aleatorias mediante desarrollos en serie de Taylor de orden uno:

N
K=K+ KI(B— )+ 0)
2
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donde el valor medio se expresa con el superindice 0 y siendo K/ la primera
derivada parcial de K con respecto a f8;. La primera derivada, K/ se obtiene tal y como se
muestra en la siguiente expresion:
K 0K

= = 21
l 0B Bi=B? @D

Se van a considerar como variables aleatorias, las propiedades del material y las
fuerzas externas, por tanto, se debe realizar el mismo procedimiento seguido con la matriz

de rigidez al vector de fuerzas exteriores.

Inicialmente debe derivarse ambos miembros de la ecuacion (19) respecto a las

variables que se consideran aleatorias, obteniéndose asi la expresion (22).

of 0K  ou (22)

g " ap T ap

La resolucion de la ecuacién (22) tiene como objetivo obtener las sensibilidades
del vector desplazamiento para el sistema en cuestion. Para ello se debe plantear el

problema en funcién de las sensibilidades de los desplazamientos respecto a cada variable

. ou . , L . 0K . .
aleatoria, Py y se considerara el término a—ﬁu como una nueva fuerza siendo posible

i i

) . ad
combinarla con el vector de sensibilidad de fuerzas %.

i

Por otro lado, es posible escribir el vector de desplazamientos elementales como

L 23)
wo = ud+ ) uli(fi— )+

=1
La expresion (24), tensor de pequefias deformaciones, se obtiene mediante la
siguiente expresion:

N

g0 =89+ ) eli(Bi— B+ %)

=1

I

Siendo € = B,ul y £}, = B ul,.
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De la misma manera se procede con las tensiones, llegando, finalmente a la

expresion (25).

N
Go =02+ ) ohi(fi= B+ 25)

En este momento, es posible obtener los estadisticos de los vectores
desplazamiento, tensién y deformacién, aplicindose, para ello, los operadores de
esperanza y covarianza a dichos vectores. Las ecuaciones (26) a (31) muestran las

expresiones que se obtienen al aplicar estos operadores.

Elu.] = ue (26)

N

N
varlue,u,l = Y diaglu,(ul,)" E[8:6;] - 287 )] @7

i=1 j=

=

De la misma manera se obtienen los estadisticos de la deformacion y las tensiones:

Ele,] = &0 (28)
N N

varlea,gol = ) ) diagleli(el,) (E|8ify] - 267 )] 29)
i=1j=1

Elo,] = o} (30)
N N

varlo, o0l = ) > diaglali(el;) E[6)] - 267 )] G1)

I
[N

i=1j

A partir de este momento se debe implementar el modelo de dafio acumulado de
Bogdanoff y Kozin, denominado modelo B de salto unidad por su adecuacién al proceso
de fatiga en la etapa de inicio de grieta. Este modelo se basa en las siguientes hipdtesis

(Bogdanoff & Kozin 1985):

1. Existen ciclos de dario repetitivos y de severidad constante (CD a partir de este

momento). Estos CD se identifican, en fatiga, como ciclos de carga.

2. Los niveles de dafio son discretos (1, 2, 3, ..., ], ..., b), siendo b, el dltimo de los

niveles y el que produce el fallo.
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3. La acumulacién de dafio de cada ciclo depende tinicamente del propio CD y del

nivel de dafio en el que se encontrara el componente al iniciar dicho CD.

4. El nivel de cada CD puede incrementarse tinicamente desde el nivel ocupado en

el inicio de dicho ciclo hasta el nivel inmediatamente superior.

Estas cuatro hipétesis definen un proceso de dafio que puede considerarse como

de Markov, cuyas caracteristicas han sido descritas en apartados anteriores.

Se considera un proceso de Markov puesto que se define como discreto (hipotesis
1 y 2) y es independiente entre resultados no correlativos, siendo ésta una de las
principales propiedades de los procesos de Markov (hipotesis 3). Ademas, se trata de un
proceso de Markov estacionario puesto que la probabilidad de saltar de un nivel a otro

permanece constante a lo largo del proceso de degradacién del material.

El fallo del componente se alcanza en el nivel b, el cual se denomina estado de

absorcion, y siendo el resto de estados, estados transitorios.

La formulacién matematica de las hipdtesis anteriores, se detalla a continuacion:

- La distribucion inicial de los niveles de daiio para t=0 esta definido por el vector

Po:
Po = {my, 3, ..., Tp_1, 0} (32)
b—1
T =1 (33)
j=1

- La matriz de probabilidad de transicion (PTM, por sus siglas en inglés) define la
probabilidad existente de que un componente salte del nivel de dafio en el que se
encuentra al nivel inmediatamente superior o, en su defecto, permanezca en el
mismo nivel en el que se encuentra. Esta matriz de probabilidad de transicion se

define como se muestra en la siguiente ecuacion:
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i 2 0 O 0 0
/0 P, q O 0 0 \
p={ 0 9 P @ - O 0 (34)
0 0 0 0 - Pp-1 qb—l/
O o0 o0 0 .. 0 1

Donde p; indica la probabilidad de que el componente permanezca en el nivel de
dafo j durante el CD y q; expresa la probabilidad de saltar el siguiente nivel. Puesto que
se trata de un proceso estacionario, p; y q; toman siempre el mismo valor y, por tanto, se

debe cumplir la siguiente expresion:

p+tq=1 (35)

- A partir de la expresion (36) (Bea et al. 1999) se consigue un vector para cada
tiempo x considerado. Es posible construir una matriz con cada uno de estos
vectores p, de tal manera que cada una de las columnas de esta matriz sea la
funcién de distribucion de probabilidades de cada uno de los niveles de dafio. De
esta manera, se obtiene una funcién de distribucién del tiempo que se requiere
para alcanzar el fallo, o, para llegar al nivel b. Este tiempo se denomina nimero

de ciclos de carga hasta el fallo, Ng.

Px = Px—1P = poP*,conx =0,1,2, ... (36)

- Tal y como se explica en (Bogdanoff & Kozin 1985), en este momento se esta en
condiciones de obtener los principales estadisticos de la variable aleatoria, Ny, en
funcion de los pardmetros del modelo de dafio empleado. La media de la variable

Nyse muestra en la ecuacidn (37), y la varianza en la expresion (38):

b-1

E[Nf]= ) (1+71) (37)
j=1
b-1

var[Nf] = ri(1+1) (38)
j=1

Endonde r; = p;/q; yp; =1;/(1 +17).
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Posteriormente, se debe emplear la regla de Neuber, que relaciona los niveles de
tension y deformacidn elésticos obtenidos mediante un analisis elastico y lineal con la
tension y deformacién real a partir del comportamiento elastoplastico del material

(Neuber 1961b; Neuber 1961a).

El uso de la formulacién de Neuber es necesaria debido al empleo del método de
la perturbacién para obtener los estadisticos de las deformaciones, tensiones y
desplazamientos, puesto que exige la linealizacion de las relaciones establecidas entre
dichas variables. La regla de Neuber se emplea para, a partir de las esperanzas y varianzas
de las deformaciones y tensiones elasticas obtenidos del analisis probabilista, conseguir

los estimadores de las deformaciones y tensiones elastoplasticas en la zona de nucleacidn.

La relaciéon entre la deformacion elastica y las componentes plasticas de las

tensiones y deformaciones se muestran en las ecuaciones (39) y (40) (Nufiez 2003):

Oep | (Cep\n” _ € _ o _ 2. 39
=+ () oy T EE >
C
Jele'gelzg_l (40)
e

Donde ¢,; y g,; son las componentes elasticas de la deformaciéon y la tension,
respectivamente, k y n’ son valores que dependen del material. Las ecuaciones (39) y

(40) deben resolverse mediante el algoritmo iterativo de Newton-Raphson.

Llegados a este punto es necesario emplear la expresion que relaciona los ciclos
de vida a fatiga con las amplitudes de la deformacion a la que se encuentra un
componente, ecuacion (41), fue propuesta por Coffin (componente elastica de la

deformacion) y Basquin y Mason (componente elastopléstica):

JAYS O'; b ,

Siendo:

Aé,p,: rango de deformaciones elastoplésticas en etapa de nucleacion
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a]ﬁ: coeficiente de resistencia a fatiga b: exponente de resistencia a fatiga
g coeficiente de ductilidad a fatiga c: exponente de ductilidad a fatiga

E: médulo de Young N¢: ciclos de vida a fatiga

A la vista de la ecuacion (41), se aprecia que no es posible conseguir una relacion
explicita entre el niimero de ciclos y el rango de deformaciones elastoplasticas por lo que,
de nuevo, sera necesario emplear los desarrollos en serie de Taylor de primer orden en
torno a las variables aleatorias consideradas y de las que depende la deformacion

elastoplastica (ecuacidn (42)).

A A p Asep
€ep Béep E 2 _p 42)
2 - 2 0 + ' aﬁl (ﬁl ﬁl |0)
l

Siendo B;1,, €l valor medio de la variable aleatoria considerada.

Puesto que el objetivo sigue siendo obtener la media y la varianza de la variable
Ny, se deben aplicar ahora las propiedades de estos operadores. Una vez aplicadas estas
propiedades se obtienen la ecuacion (43) para la esperanza de la vida y la expresion (44)
para la varianza. Se recomienda que para un mayor detalle de la obtencién de los

estadisticos de la vida se acuda a (M Prados-Privado et al. 2016).

n

i=1

var[N¢] = (%)2 var [AZEP] + (?)2 var[afr] + (%)2 var[efr] + G)z var|[b]

+ (?)2 var|c]

(44)

Al igual que ocurria con la regla de Neuber, la media de la variable Ny debe
obtenerse empleando el método de Newton-Raphson. Por tanto, en este momento habria

que resolver:
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f(Ny)

Nfpir = Np, — 3 (45)
+1 nof (Nf) Ny,
Donde:
A !
FNy) = = =2+ L (28))" + (20 (40)
l b O—; b l ¢
f'(Np) = —=Np(2Np)" + c Ny (2Ny) “7)

Hasta que Ny .| — an < tolerancia

Por tanto, a partir de los resultados de tensiones y deformaciones que arrojen las
simulaciones mediante elementos finitos probabilistas se esta en condiciones de calcular
los principales estadisticos de la vida a fatiga en la etapa de inicio de grieta, lo cuales

seran necesarios para construir el modelo B de dafio acumulado.
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5. RESULTADOS

5.1. ENSAYO DE COMPRESION

5.1.1. ENSAYO DE COMPRESION MECANICO

1. Implantes Proclinic® de conexion externa

La Tabla 5 muestra la fuerza maxima soportada por cada uno de los implantes de
conexidn externa sometidos al ensayo de compresidn, asi como la media y desviacion de

dicha carga maxima.

Resultados Ensayo de Compresion para HE

Descripcion de la

N° muestra Lote Fuerza Max. soportada
muestra
1 Implante Proclinic 5041 1018 N
2 Implante Proclinic 5041 1008,8 N
3 Implante Proclinic 5041 992,6 N
4 Implante Proclinic 5041 9514 N
5 Implante Proclinic 5041 1027 N

Media: 999,56 N
Desviacion: 29,77 N

Tabla 5 Resultados del ensayo de compresion en los implantes de hexdgono externo

La Figura 46 muestra dos implantes de conexion externa fracturados tras el
ensayo de compresion. En ambas se observa que la fractura se produce en la primera rosca
del implante, tal y como confirma el estudio por elementos finitos descrito

posteriormente.
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Figura 46 Imdgenes de dos implantes HE tras el ensayo de compresion

2. Implantes Implacil De Bortoli® de conexion interna y cono morse

Todos los implantes de Implacil De Bortoli®, una vez fracturados fueron
limpiados de manera ultrasénica con un 96% de isopropanol y observados con una
magnificacién de baja potencia. Posteriormente, los implantes fueron embebidos
completamente en resina y cortados a través del eje longitudinal empleando para ello la
sierra de corte de precision Isomet 1000 (Buehler, Germany). Una vez cortados, se limpid
la superficie con lija abrasiva (Polipox, Sao Paulo, Brasil) hasta obtener una superficie

lisa apropiada.
La Tabla 6 muestra los resultados, media y desviacion tipica, de la carga méxima

soportada durante el ensayo de traccién en los implantes de conexién interna y cono

morse.
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Resultados Ensayo de Compresion para implantes HI y CM
Median de la fuerza maxima +

Tipo de implante Desviacion estandar (N)
Conexion HI 1041+100
Conexion CM 1644+180

Tabla 6 Resultados del ensayo de compresion de los implantes Hl y CM

La Figura 47 muestra dos implantes de conexiOn interna tras el ensayo de
compresion. En ambas se observa que la fractura se produce en el cuello del implante, tal

y como confirma el estudio por elementos finitos descrito posteriormente.

Figura 47 Imdgenes de dos implantes HI tras el ensayo de compresion

Los implantes de cono morse sometidos a compresién provocan antes de
romper, grandes deformaciones en los implantes (Figura 48) sin llegar a fracturar los

pilares como ocurria en el caso de la conexion interna.
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Figura 48 Imdgenes de dos implantes CM tras el ensayo de compresion

Una vez cortados longitudinalmente, los implantes se fotografiaron. En la Figura
49 se observa que la fractura se ha producido en el pilar en la zona del cuello del implante,
sin embargo, en la Figura 50 se observa como se produce una gran deformacion tanto en

el implante como en el pilar, pero sin llegar a producirse la fractura completa.

Figura 49 Corte longitudinal de un implante de conexion interna tras el ensayo de compresion
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Figura 50 Corte longitudinal de un implante cono morse tras el ensayo de compresion

5.1.2. ENSAYO NUMERICO MEDIANTE MODELO DE ELEMENTOS FINITOS

5.1.2.1. Geometria

La geometria de los implantes analizados en esta seccidon fue proporcionada por
el propio fabricante, siendo necesario tnicamente la obtencion de la geometria de la

corona y de la resina epoxy.

Para la obtencidn del modelo tridimensional de la corona y del cilindro de resina
epoxy se emplearon los datos proporcionados por el Prof. Dr. Sérgio A. Gehrke, puesto
que fue en su laboratorio en donde se realizaron los ensayos mecanicos descritos en la

seccion anterior.

1. Implantes Proclinic de conexion externa

Estos dos modelos se realizaron en el software comercial de disefio SolidWorks®
2016 (Dassault Systemes, SolidWorks Corp., Concord, MA, Estados Unidos). La Figura
51 muestra las principales cotas y la geometria de la corona y el implante de conexion

externa analizados es este apartado.
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Figura 51 Principales cotas de la corona y el implante de conexion externa

La Figura 52 muestra un corte transversal del cilindro dibujado en SolidWorks®

cuya funcidn es simular el hueso en el ensayo mecénico.

Figura 52 Corte transversal del cilindro de resina epoxy que simula el hueso cortical

Finalmente, el ensamblaje completo de los componentes analizados en el estudio

se representa en la Figura 53.
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Figura 53 Ensamblaje conexion externa

2. Implantes Implacil De Bortoli® de conexion interna y cono morse

Los ensamblajes de los dos modelos de implantes de Implacil De Bortoli® se
realizaron en el software comercial de disefio SolidWorks® 2016 (Dassault Systemes,
SolidWorks Corp., Concord, MA, Estados Unidos) y se muestran en las Figura 54 y
Figura 55.

Figura 54 Ensamblaje del implante de conexién interna
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Figura 55 Ensamblaje del implante de cono morse

5.1.2.2. Propiedades del material

Se han considerado todos los materiales como lineales, elasticos, isOtropos y
homogéneos (Pérez et al. 2012). Las propiedades elasticas de la aleacion de cromo cobalto
de la corona fueron tomadas del estudio de Bacchi (Bacchi et al. 2013). El cilindro de
resina epoxy fue modelado como si se tratara de hueso cortical debido a las similitudes
en las propiedades elasticas entre estos materiales (Gehrke et al. 2014), y las propiedades

del titanio del implante fueron proporcionadas por el fabricante del mismo.

Estas propiedades eldsticas (moédulo de Young y coeficiente de Poisson) estan

resumidas en la Tabla 7.

E [GPa] | pl[-]
Titanio 100 0.3
Cromo Cobalto 218 0.33
Hueso cortical 32 0.3

Tabla 7 Propiedades eldsticas de los materiales, siendo E el médulo de elasticidad medido en GPa y u, el coeficiente
de Poisson
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Un detalle importante a tener en cuenta a la hora de evaluar el comportamiento de
cualquier material es conocer sus limites, siendo la tension de rotura, una propiedad
importante. En el caso del hueso cortical, la tension de rotura descrita en el hueso cortical
es de 170MPa para compresion y 100MPa para tension (Martin et al. 1998).

Peixoto et al. empleo en su estudio (Peixoto et al. 2016) un limite de fluencia (ay)

para el titanio de 626MPa y una tension de fractura de 737MPa.

5.1.2.3. Mallado

Una vez obtenido el ensamblaje de todos los componentes, éste se transfirio al
software de elementos finitos ANSYS® Workbench (Canonsburg, PA, Estados Unidos),

con el que se realiz6 el andlisis estatico estructural que se describe a continuacidn.

Tras la importacion de la geometria, se llevé a cabo el mallado del conjunto, el
cual estd representado en la Figura 56, la cual estd compuesta por 91.682 nodos y 54.747

elementos.

Figura 56 Mallado del conjunto implante HE-corona-hueso

Los datos de mallado empleados en el estudio de elementos finitos en los

implantes de conexion interna y cono morse se muestran en la Tabla 8.
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Implante HI Implante CM
Nodos 279.565 544.982
Elementos 190.770 380.422

Tabla 8 Datos de la malla de los implantes HI y CM

5.1.2.4. Condiciones de contorno y cargas

El modelo en tres dimensiones fue restringido como se detalla en la Figura 57:
1. Todos los grados de libertad (desplazamiento en las tres direcciones del espacio)
del cilindro de resina estin restringidos.

2. Para simular una osteointegracion ideal, el implante fue adherido rigidamente al
hueso.

3. Se aplico6 la carga media de fractura obtenida en cada ensayo inclinada 30° sobre
la corona.

Osteointegracion

Grados de libertad restringidos en
lateral y superficie

Figura 57 Esquema de las condiciones de contorno y la configuracion de cargas empleadas, siendo F la fuerza
aplicada y 6 el dngulo de inclinacion

5.1.2.5. Tension y deformacion equivalente en implante de conexion externa

Se define como deformacién al cambio en el tamafio o forma de un cuerpo debido

a las cargas aplicadas sobre el mismo o como consecuencia de la dilatacién térmica. Se
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conoce como deformacion eléstica a la deformacidn reversible y no permanente, es decir,
es una situacion en la que el cuerpo recupera su forma original una vez se retire la fuerza

que estd provocando esa deformacidn. Se trata, por tanto, de una magnitud adimensional.

La escala de colores proporcionada en el apartado de resultados del software de
elementos finitos ANSYS® Workbench varia de azul a rojo y cada uno de estos colores
estd asociado a un valor en concreto que se puede obtener a partir de la leyenda situada a
la izquierda de las figuras. Los colores mas frios (azules) representan los valores minimos
de la variable resultado en cuestién mientras que los colores rojos implican que los valores

mAaximos se encontraran en esa zona.

La Figura 58 muestra la deformacion eléstica sufrida por el implante cuando es
sometido a una carga de compresion de 999.56N inclinada 30°, correspondiente al valor
medio de la carga de fractura obtenida en los ensayos mecanicos. Se observa como las
maximas deformaciones se obtienen a la altura de la insercién del hueso (3mm), lo cual
llevara a que las tensiones en esa zona sean superiores al resto del implante, con el

consecuente riesgo.

Deformacion elastica
equivalente

0.025454 Max

I 0023630
O021825

a.020011

= 20181597

016282

0014568

]-.-. B01E754

o ooi083n

B ooog13s

= aoorEar

00054543

0,003682

Qoo EeTT

5,3402¢-5 Min

Figura 58 Deformacion eldstica del implante de conexion externa bajo carga de 999,56N
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La deformaciéon sufrida por el implante y la corona durante el ensayo de

compresion se muestra en el modelo de elementos finitos representado en la Figura 59.

Figura 59 Modelo de elementos finitos en el que se aprecia la deformacion sufrida durante el ensayo de compresion
por el implante y la corona

La tension de von Mises es una magnitud fisica proporcional a la energia de
distorsion (Arthur & Richard 2002) que se emplea como indicador del buen disefio de un
material ductil, como es el titanio. Se mide, por tanto, en unidades de presion (Pa) del

Sistema Internacional.

Tension de von Mises

(Pa)

2, 454568 Max
I 2,2793e9
2, 1041e3
152805

L 175378
1,576B528
14033e8
1228169
1052088
877738
72540
5273428
3521508

1, 765608
1,76126 Min

Figura 60 Tensidn von Mises del implante de conexidn externa bajo carga de 999,56N
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La Figura 60 muestra la distribucion de tensiones a la que se encuentra sometido
el implante bajo una carga estatica de 999.56N. Las maximas tensiones (zona con colores
rojos y amarillos) corresponden a las maximas deformaciones y, por tanto, serd el punto

donde se produzca, en su caso, la fractura.

La tensién maxima soportada por el implante bajo estas condiciones es de
2454.5MPa, que resulta ser un valor claramente superior a la tension de rotura esperada
en el titanio (737MPa). Ademas, estos resultados numéricos concuerdan los obtenidos en

los ensayos de compresion y que se describen en la Tabla 5.

5.1.2.6. Tension y deformacion equivalente en corona del implante de conexion
externa

El objetivo de obtener la tension y la deformacion existente en la corona durante
el estudio es comprobar y verificar que la fractura durante el ensayo de compresion

aparece en el implante y no en la corona.

Deformacion elastica
equivalente

G80581068 Max

i 004 55
201785 Min

Figura 61 Deformacion eldstica equivalente en la corona del implante de conexidn interna
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Tension de von Mises

(Pa)

1, 180209 Flax
I 1,06 e
Lo2te?

9 2804=8
= 5A307eR
132018
£ TR0
591798
S0TT 38
4336768
1,396 e8
2,5555:8
1,714808
BT425eT

3.3614e6 Min

il

T

|

Figura 62 Tension de von Mises en la corona del implante de conexion interna

A la vista de los resultados, se puede afirmar que los valores de tension a los que
esta sometida la corona son inferiores al limite de fractura y, por tanto, que no se va a

producir la fractura en este componente.

5.1.2.7. Tension y deformacion principal en hueso con implante de conexion
externa

Una vez analizados los esfuerzos el implante y la corona bajo las condiciones de
carga media de fractura, se procede al estudio del comportamiento biomecéanico del hueso

cortical.

La principal diferencia entre el titanio del implante y el hueso es que este ultimo
es un material fragil, entendiéndose como tal que requiere muy poca deformacién antes

de romperse.

En el caso de materiales fragiles no es posible obtener las tensiones de von Mises,
que son validas para un material ductil, sino que se han de calcular la tensién principal
maxima. Otra diferencia entre la tension de von Mises y la tensién principal maxima es
que esta ultima puede tomar valores negativos en funcion de si trabaja a traccion o a
compresion. Este es el motivo por el cual aparecen valores negativos en las leyendas de

la Figura 63 y Figura 64.
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Tal y como se ha descrito anteriormente, la tension de rotura del hueso cortical es
de 170MPa para compresion y 100MPa para traccion. A la vista de la Figura 64, la zona
de compresion soportaria 243MPa, valor claramente superior al limite soportado por el

material. Es decir, en la zona de maxima tension del hueso apareceran grietas y roturas.

A: Static Structural

Mazximum Principal Elastic Strain
Type: Maximum Principal Elastic Strain
Unit: m#fm

Time: 1

FRAORIIT 124

0,067232 Max
066243
0057628

0052825
— 0.048023

| 0043227
0038419
0033616
Q028814

| 0.0z24012
0.019209
0.014407
0,0096046
0.0048023
-5,6597e-8 Min

Figura 63 Deformacion principal eldstica maxima en el hueso cortical (cilindro de resina epoxy)

A: Static Structural

Maximurm Principal Stress
Type: Maximum Principal Stress
Unit; Pa

Time: 1

22002420717 12:40

2,43e8 Max
2155828
1967628
1,727528
—1 149338
| 1,2591e8
1024928
70727
5.563deT
| 3.2236e7
88175eb
148017
-3.801927

5. 1437e7
-8,4856e7 Min

Figura 64 Tension principal mdxima en el hueso cortical (resina epoxy)
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5.1.2.8. Tension de von Mises en implante de conexion interna

La Figura 65 muestra la distribucion de tensiones a la que se encuentra sometido
el conjunto implante-pilar-tornillo de fijacién cuando estd sometido a una carga de
1041N, correspondiente a la carga media de fractura. La etiqueta de la figura muestra el
area en el que se encuentran las maximas tensiones y, por tanto, la mas débil a fractura.
Dicha zona coincide con la ubicacién de la fractura obtenida tras el ensayo in vitro a

compresion.

Tensidn equivalente
de von Mises (Pa)

£,0131e9 Max
I faa0Ted
5,B683e9
= 62960
5.7238e%
5,1513e9
e 457899
400659
BN 343429
266189
2,2895e9
1.7171e8
1,1447e3
5,723%e8
26872 Min

L

Figura 65 Distribucion de tensiones en implante y pilar de HI con punto mdximo.

La Figura 66 muestra la distribucion de tensiones a la que se encuentra sometido
el implante bajo una carga estitica de 1041N. Las maximas tensiones aparecen en la
conexion, tal y como se especifico que ocurria tras realizar el test mecanico. Se observa
que los valores de tension méximos se obtienen en el cuello del implante, en el area de la

rosca con el tornillo de fijacion.
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Tension equivalente
de von Mises (Pa)

3,3387e9 Max
E 296789
2,5968e9
| 2:2258e9
185499
| 148399
1,1129¢9
74196e8
3,709%e8
20238 Min

Figura 66 Distribucion de tensiones en implante de conexion interna sometido a cargas estdticas de 1041N

5.1.2.9. Tension equivalente en tornillo y pilar implante de conexion interna

Las tensiones a las que se encuentran sometidos el pilar y el tornillo de fijacion
fueron también calculados y mostrados en las Figura 67 y Figura 68, respectivamente.
Se observa que la maxima tension se obtiene en el tornillo de fijacion, elemento mas débil
que fall6 durante el ensayo.

Tensidn equivalente de
von Mises (Pa)

. 1,854429 Max
| 1,6577e8
B 440169
| 1246209
1,04389
£,4109e8
5384268
4357608
2,331e8

3,0432e7 Min

Figura 67 Distribucion de tensiones en el pilar sometido a cargas estdticas de 1041N.
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Tension equivalente
de von Mises (Pa)

8,0131e8 Max
I 744078
6,868309

| 65,2969
5723608

| 51513e9
457899
4,0065¢9
343428
2,8618e9
2,2895¢9
1.7171e8
1144708
5.723%:8
26872 Min

Figura 68 Distribucion de tensiones en el tornillo de fijacion sometido a cargas estdticas de 1041N.

La tensidén méxima soportada por el pilar de fijacidon bajo estas condiciones es de
8013,1MPa, que resulta ser un valor claramente superior a la tension de rotura esperada
en el titanio (737MPa). Ademas, estos resultados numéricos concuerdan los obtenidos en

los ensayos de compresion y que se describen en la Tabla 5.
5.1.2.10. Tension principal en el hueso implante de conexion interna
La tension de rotura del hueso cortical es de 170MPa para compresion y 100MPa

para traccién. A la vista de la Figura 69, la zona de compresion soportaria 912MPa,

motivo por el cual, la resina sufre la deformacion que aparece en la Figura 47.
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Tension principal

(Pa)

9,12e8 Max
l 2,0B93e8

4 78627
109657
231150
5,7543e5
1,3182e5

§ 30133
53740
209655
-B,1B22e5

| -3,1927e6
-1,2458e7
4.861e7
-1,8968e8 Min

Figura 69 Tension principal mdxima

La zona de colores calidos representa las tensiones de compresion cuyos valores

son positivos mientras que lo colores frios, con valores negativos, son las partes que

trabajan a traccion.

5.1.2.11. Tension equivalente en implante cono morse

La deformacion sufrida por el implante cono morse, la corona y el tornillo de

fijacion durante el ensayo de compresion se muestra en el modelo de elementos finitos

representado en la Figura 70.

Figura 70 Modelo de elementos finitos en el que se aprecia la deformacion sufrida durante el ensayo de compresion
por el implante cono morse, la corona y el tornillo de fijacion
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Las tensiones soportadas por el implante cono morse bajo cargas de 1644N se
encuentran entre los 35,8MPa y los 914MPa, tal y como se detalla en la Figura 71. Estas
tensiones son inferiores a las sufridas por el pilar, lo que concuerda con los resultados
mecainicos.

Tension von Mises

{Pa}

31710
111810
31 e10
31710
2.82e10
— 254210
22610
1,98a10
1.7a10

147210

8, 7408 Max

. 356823
2.86a8
3,58aT Min

Figura 71 Tensiones en implante de cono morse sometido a una carga de 1644N

5.1.2.12. Tension equivalente en el pilar implante cono morse

Las tensiones del pilar son superiores a las que soporta el implante de cono morse
bajo las mismas condiciones de carga, concentrandose en la parte inferior del pilar

(Figura 72).

Tension von Mises
(Pa)

| 1,47118e10
1,1767&10

-~ 94716825

. 706629

4,715609

2,565

1,4403e7 Min

Figura 72 Tensiones en el pilar sometido a una carga de 1644N
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5.2. ENSAYO DE FATIGA

5.2.1. ENSAYO MECANICO DE FATIGA

El ensayo de fatiga se realiz6 a cinco implantes Proclinic® de conexion externa

distintos ensayados todos bajo las mismas condiciones de carga, ciclos y frecuencia. La

Tabla 9 detalla que, tras la aplicacion de los 360.000 ciclos con una carga media de SON,

no se observaron en ninguno de ellos deformacion alguna ni grietas.

Muestra

Analisis

1

Sin deformacion ni grietas

2

Sin deformacion ni grietas

3

Sin deformacién ni grietas

4

Sin deformacién ni grietas

5

Sin deformacion ni grietas

Tabla 9 Resultados del ensayo mecdnico de fatiga

La Figura 73 muestra los cinco implantes una vez fueron sometidos al ensayo de

fatiga y en la cual puede observarse que no se ha producido ninguna deformacién ni han

aparecido grietas.
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Muestra 1 Muestra 2

Muestra 4 Muestra 5

Figura 73 Imdgenes de los implantes de conexion externa una vez ensayados a fatiga

5.2.2. ENSAYO NUMERICO MEDIANTE MODELO DE ELEMENTOS FINITOS

5.2.2.1. Propiedades del material

Para la realizacion de un ensayo de fatiga son necesarios algunos datos méas de los
empleados para el anélisis estitico del punto anterior, en el que unicamente fueron

utilizados el moédulo de elasticidad y el coeficiente de Poisson.

En este caso se requieren los limites de fluencia y de rotura y la curva de Wholer
o curva S-N. La curva se ha construido empleando los datos por defecto que proporciona
el software de elementos finitos ANSYS®, la cual se obtiene a partir de la relacién entre

tension y ciclos mostrados en la Tabla 10.
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Ciclos | Tension alternativa (Pa)
10 3999000000
20 2827000000
S0 1896000000
100 1413000000
200 1069000000
2000 441000000
10000 262000000
20000 214000000
100000 138000000
200000 114000000
1000000 86200000

Tabla 10 Datos tension vs ciclos para construir la curva S-N

La curva S-N de un material define valores de tensiones alternas vs el n° de ciclos
requeridos para causar el fallo a un determinado valor de tension. En este caso, puesto

que lo que se pretende analizar es el implante, s6lo es necesaria la curva de Wholer del

titanio (Figura 74).
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3.5

2,5

1.5

Alternating Stress (,10% [Pa])
N

0.5

Alternating Stress Mean Stress INNSYS

Mean Stress : O [Pa] g

0 0.1 0,2 0.3 04 0,5 0.6 0.7 0.8 0.9 1
Cycles (x10€)

Figura 74 Curva S-N del titanio

5.2.2.2. Condiciones de contorno y cargas

El modelo en tres dimensiones fue restringido como se detalla en la Figura 57:

1.

Todos los grados de libertad (desplazamiento en las tres direcciones del espacio)
del cilindro de resina estin restringidos.

Para simular una osteointegracion ideal, el implante fue adherido rigidamente al
hueso.
Se aplico una carga de 150N inclinada 30° sobre la corona.

5.2.2.3. Tension y deformacion equivalente en implante

La Figura 75 muestra la deformacion eléstica sufrida por el implante cuando es

sometido a una carga alternativa de 150N inclinada 30°, tal y como se emple6 en el ensayo

in vitro de fatiga. Se observa como las maximas deformaciones se obtienen a la altura de

la insercion del hueso (3mm), lo cual llevard a que las tensiones en esa zona sean

superiores al resto del implante, con el consecuente riesgo.
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Deformacion elastica
equivalente

0,0042082 Max
I 00035083
0,0036084
i 0,0033085
1 0,0030086
+ 0,0027087
0,00z4068
00021089
0,001808
00015091
Dooizosz
0,00090929
0,00060929
0,00030948
9,5901e-6 Min

BN | |

Figura 75 Deformacion eldstica en implante de conexion externa de didmetro 3.5y longitud 10mm bajo cargas
alternativas

A la vista de la Figura 76, la maxima tensién se va a producir en el area de
insercion del hueso llegando a valores de 405MPa. Este valor de tension es inferior a los
limites elasticos, por los que no se espera que aparezca ni se produzca fractura alguna.
Ademas, esta en concordancia con los resultados de los ensayos mecénicos expresados
en la Tabla 9, la cual se confirma que, en ninguno de los implantes analizados, se

encuentran grietas ni deformaciones.

Tension alternativa

(Pa)

3,691528 Max
342868
3164428

2 500888
1 26372e8
2373708
211018
1846562
1,583e8
1,3194=8
1055868
7922567
§2867e7
26517
1,5292e5 Min

Figura 76 Tension alternativa en implante de conexion externa de didmetro 3.5 y longitud 10mm
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5.2.2.4. Vida a fatiga en el implante

El dultimo paso para verificar todos los resultados, tanto tedricos como
experimentales es obtener la vida esperada bajo las solicitaciones de fatiga descritas a lo
largo de esta seccion. La Figura 77 representa la vida en ciclos esperada para el implante
de conexidn externa cuando se aplica una carga alternante de 150N con una inclinacion
de 30° siendo la vida minima esperada de 530122 ciclos. Estos resultados estian en
concordancia con los obtenidos en los ensayos mecanicos aplicando la norma ISO 14801

y detallados en la Tabla 9.

Vida (ciclos)

1eb Max
! 999125
B 0 7502e5

{ 59,4131e5
9,3048e5

. 2866420
530122 Min

Figura 77 Vida esperada en el implante de conexion externa

5.2.3. FATIGA PROBABILISTA

Una vez caracterizado el comportamiento a fatiga del implante Proclinic® de
3.5mm de didmetro y 10mm de longitud mediante los ensayos mecanicos y los diferentes
estudios de elementos finitos, se va a proceder a completar la caracterizaciéon y el
comportamiento biomecéanico del conjunto mediante el uso del método de fatiga

probabilista descrito por Prados-Privado y coautores en (M. Prados-Privado et al. 2016).
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Se va a considerar como variables aleatorias las cargas y el mddulo de elasticidad
del titanio, puesto que los problemas de fatiga apareceran en el implante. La media de la
carga serda de 150N con una desviacién del £5%, tal y como especifica la norma ISO14801
seguida para la realizacion del ensayo. La desviacion tipica del médulo de elasticidad ha

sido tomada de la literatura y ambas se detallan en la Tabla 11.

Media | Desviacion tipica
Fuerza [N] 150 10
Moddulo de elasticidad [GPa] 100 10

Tabla 11 Valores medios y desviacion tipica de las variables consideradas como aleatorias

El resto de propiedades que requeridas para la realizacion de este estudio

probabilista se resumen en la siguiente tabla:

Parametro Valor
A, 0.0058
of 1.4 - 108

&f 0.0186

b -0.12
c —0.026

Tabla 12 Valores del titanio requeridos para el andlisis probabilista

Una vez resuelto el modelo matematico descrito en la seccidn 4.5 de la presente
Tesis Doctoral, los principales estadisticos de media y varianza obtenidos mediante este

modelo probabilista se resumen en la siguiente tabla:

Media de la vida a fatiga 552.626 ciclos

Varianza de la vida a fatiga 25.26 ciclos?

Tabla 13 Resultados de vida a fatiga mediante el método probabilista descrito en la seccion 4.5

En este momento, se estd en condiciones de conocer la matriz de probabilidad de

transicion, PTM, la cual, en este caso, quedaria como se detalla en la ecuacion (48).
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097 0.03 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0
0.97 0.03 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0
097 0.03 0 0 0 0 0 0 0 0 0
097 0.03 0 0 0 0 0 0 0 0
097 0.03 0 0 0 0 0 0 0
097 0.03 0 0 0 0 0 0
P= 097 003 0 0 0 0 0 48)
097 0.03 0 0 0 0
0.97 0.03 0 0 0
097 0.03 0 0
0.97 0.03 0
0.97 0.03
1

La matriz anterior es una matriz cuadrada simétrica de dimension 13x13 en el que
estd representado la probabilidad de quedarse en el mismo nivel en el siguiente ciclo de
carga (0.97) y la probabilidad de saltar al ciclo siguiente (0.03). El valor correspondiente
a la fila y columna 13 es el denominado nivel de absorcion, cuyo significado fisico es la

rotura del implante una vez alcanzado ese nivel.

A continuacion, se procede a graficar la funcion de densidad, la cual relaciona los
ciclos con la probabilidad de fallo. La Figura 78 relaciona la probabilidad de fallo
asociada a cada ciclo de vida, aunque, es en la Figura 79 en la que més informacion
relevante se obtiene puesto que en ella puede observarse el momento a partir del cual la
probabilidad deja de ser nula y, por tanto, el momento a partir del cual el fallo puede

comenzar a aparecer.

Probabilidad de fallo

0.8

0.6

04

02

10° ciclos

100 200 400 600 800

Figura 78 Funcion de densidad asociada al estudio de fatiga descrito en esta seccion
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Probabilidad de fallo

8-10-
6-10°
4-10°¢

2-10°

10% ciclos

20 40 60 80 100

Figura 79 Pie de la funcion de densidad

5.3. Comparacion de los resultados

La Tabla 14 resume los resultados obtenidos del ensayo a compresiéon en los
implantes Proclinic® de conexidn externa analizados. La zona de fractura coincide, tanto
en el ensayo mecanico como en el estudio por elementos finitos en la zona de insercion

del hueso.

El ensayo mecénico se empled para la obtencion de las cargas estaticas maximas
soportadas por los implantes. Tras someter a cinco implantes al ensayo de compresion, se
comprobd que la carga mixima soportada fue de 999.56N con una desviacion tipica de

29.77N.
En la reproduccion del ensayo de compresion mediante elementos finitos se

comprobd que, efectivamente, las tensiones alcanzadas por el implante cuando se somete

a la carga de 999.56N supera con creces la tension de rotura del material.
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Fractura/Zona de Carga maxima a

concentracion de fractura Tensiones
tensiones Media | Desviacion
Ensayo a Fractura en
Yo d . 999,56 | 29,77 :
compresion primera rosca
Las tensiones
) maximas
Estudio
numérico a aparecen en la 2454.5MPa >
., zona de 737MPa
compresion ) .
insercion del
hueso

Tabla 14 Resumen de resultados obtenidos en el estudio de compresion implantes de conexion externa de Proclinic®

El resumen de los resultados obtenidos en el estudio de fatiga se detalla en la
Tabla 15. En el ensayo mecanico se aplico una carga de 150N con una frecuencia de 4Hz
durante 360.000 ciclos sin observarse grietas ni deformaciones. El estudio numérico de
fatiga proporcion6 una vida minima de 530.122 ciclos aplicando las mismas condiciones

que en el test mecanico.

Comportamiento a

Fractura/Zona de fatiga
tensiones Cgrga Ciclos
aplicada
Ensavo a No se observan
o orietas ni 150N | 360.000
fatiga .
deformaciones

Los valores de

tension no son Se espera
Estudio una vida

L. superiores a los 150N L.
numérico limites del minima de
530.122

material
Tabla 15 Resumen de resultados obtenidos en el estudio de fatiga

El estudio probabilista realizado en la presente Tesis Doctoral tom6é como
variables aleatorias las cargas aplicadas y el médulo de elasticidad. Con ellas, se obtuvo
el valor esperado de vida a fatiga y su varianza, para, posteriormente, obtener las

funciones de densidad que relacionan la vida con la probabilidad de fallo.

Con este modelo de fatiga probabilista se obtuvo una media superior a la obtenida
en el estudio numérico, pero siempre en concordancia con los datos proporcionados por

el resto de ensayos.
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Vida
Media | Varianza

552.626 25.26

Estudio
probabilista

Tabla 16 Resumen de resultados obtenidos mediante el estudio de fatiga probabilista

Por tanto, todos los resultados obtenidos mediante los diferentes estudios estan en
concordancia entre ellos, quedando, de esta manera, los implantes de Proclinic® de
didmetro 3.5 y longitud 10 de hexagono externo, completamente caracterizados

mecanicamente.

La Tabla 17 resume los resultados obtenidos del ensayo a compresiéon en los
implantes de conexion interna de Implacil De Bortoli® analizados. La zona de fractura

coincide, tanto en el ensayo mecanico como en el estudio por elementos finitos.

El ensayo mecénico se empled para la obtencion de las cargas estaticas maximas
soportadas por los implantes. Tras someter los implantes al ensayo de compresion, se
comprobd que la carga maxima soportada fue de 1041N con una desviacion tipica de

100N.

En la reproduccion del ensayo de compresion mediante elementos finitos se
comprobd que, efectivamente, las tensiones alcanzadas por el implante cuando se somete
a la carga de 1041N coinciden con las zonas por las que fracasa el conjunto implante HI-

pilar-tornillo.

Fractura/Zona de Carga maxima a

concentracién de fractura Tensiones

tensiones Media | Desviacién

Fractura en

tornillo de 1041 100 -
fijacion

Las tensiones
maximas

Estudio recen en |
numéricoa | 2parecenenia ; 8013MPa > 737MPa

. zona de la
compresion )
primera rosca

del tornillo
Tabla 17 Resumen de resultados obtenidos en el estudio de compresion implantes de conexion interna de Implacil De
Bortoli®

Ensayo a
compresion
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La Tabla 18 resume los resultados obtenidos del ensayo a compresiéon en los

implantes cono morse de Implacil De Bortoli® analizados. La zona de méxima

deformacion y tensiones coincide, tanto en el ensayo mecanico como en el estudio por

elementos finitos.

El ensayo mecénico se empled para la obtencion de las cargas estaticas maximas

soportadas por los implantes. Tras someter los implantes al ensayo de compresion, se

comprobd que la carga maxima soportada fue de 1644N con una desviacion tipica de

180N.

En la reproduccion del ensayo de compresion mediante elementos finitos se

comprobd que, efectivamente, las tensiones alcanzadas por el implante cuando se somete

a la carga de 1644N coinciden con las zonas de maxima deformacion.

Fractura/Zona de
concentracion de
tensiones

Carga maxima a
fractura

Media

Desviacion

Tensiones

Ensayo a
compresion

Deformacién en
tornillo, pilar e
implante

1644 180

Estudio
numérico a
compresion

Las
deformaciones y
tensiones
maximas
aparecen en la
misma zona que
en el ensayo
mecanico

> 73 7TMPa

Tabla 18 Resumen de resultados obtenidos en el estudio de compresion implantes de cono morse de Implacil De

Bortoli®

Los implantes cono morse presentan un mejor comportamiento a fractura puesto

que son los que mas carga soportan sin fracturar, seguidos por los de conexidn interna y,

por ultimo, los de conexién externa.
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6. DISCUSION

En los ultimos afios ha aumentado el uso de implantes dentales, lo que ha
conllevado un aumento en los fracasos de estos tratamientos debido a fracturas (Gupta et
al. 2015) no s6lo debido a factores bioldgicos sino también a complicaciones mecanicas

en el cuerpo del implante, el pilar o sus conexiones.

A pesar de la elevada tasa de éxito de estos tratamientos, un buen conocimiento
del comportamiento biomecanico de los implantes resulta de especial interés a la hora de
disefiar y evitar los fracasos mecanicos. Estos fracasos mecéanicos se deben,
principalmente, a la fatiga ocasionada por sobrecargas o a la pérdida de hueso alrededor

del implante (Piattelli, Scarano, Piattelli, et al. 1998; Tolman & Laney 1992).

Los fracasos mecanicos pueden ser ocasionados por la fatiga del material, la cual
puede deberse también a las alteraciones fisiologicas del paciente, como, por ejemplo, los
habitos parafuncionales, siendo el bruxismo el paradigma de ello (Rangert et al. 1995;

Goodacre et al. 1999; Kronstrom et al. 2001; Flanagan 2003).

La mayoria de los estudios de fatiga aplicados a implantes dentales disponibles en

la literatura evaldan, principalmente dos preguntas:

1. Bajo unas condiciones fijadas de carga, ciclos y frecuencia, ;se produce la
fractura del implante objeto de estudio? (Cibirka et al. 2001; Scarano et al. 2010;
Stimmelmayr et al. 2012; Pintinha et al. 2013; Marchetti et al. 2014; Rosentritt et al.
2014; Spies et al. 2016; Guilherme et al. 2016; Preis et al. 2016).

2. Bajo unas condiciones de carga y frecuencia fijada, ;cuéantos ciclos es capaz de
soportar el implante objeto de estudio antes de la fractura? (Khraisat er al. 2002; Foong

et al. 2013; Stimmelmayr et al. 2017; Saker et al. 2016).

Otros estudios habituales en la literatura son los ensayos mecanicos de compresion
que tienen como objetivo someter al implante de estudio a cargas compresivas a velocidad
de Imm/min hasta que su fractura para conocer la carga maxima de rotura (Marchetti et

al. 2016; Alsahhaf ef al. 2017; Patankar et al. 2016).
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Cada vez es mas comuin complementar cualquiera de estos ensayos mecanicos con
estudios numéricos de elementos finitos para corroborar los resultados o proporcionar
estudios mas completos (Pekta & Tonuk 2014; Wang et al. 2016; K. Shemtov-Yona &
Rittel 2016; Toyoshima & Wakabayashi 2015). El comportamiento del hueso suele ser
también analizado mediante elementos finitos, bien, para proponer nuevas
aproximaciones de modelado, bien para conocer el comportamiento durante los ensayos

mecanicos (Vanegas-Acosta ef al. 2011).

Para el desarrollo de la presente Tesis Doctoral se han realizado ensayos
mecanicos de compresion y de fatiga a implantes de conexién hexagonal externa de
Proclinc, los cuales han sido reproducidos también mediante el método de los elementos
finitos. El ensayo de compresion se realiz6 a cinco implantes de didmetro 3.5mm y
longitud 10mm, obteniendo una carga de fractura maxima media de 999.56N. También
fueron sometidos a ensayos de compresion implantes de conexidn interna y cono morse
de Implacil De Bortoli®. Ambos tipos de implantes disponian de un didmetro de 3.5mm
y 13mm de longitud. Tras el ensayo de compresion se obtuvo una carga de fractura
maxima media para la conexion interna de 1041N y de 1644N para los implantes de cono
morse. La fractura en los implantes de conexion interna se produjo en el tornillo de
fijacion, mientras que en el caso del cono morse, no se produjo una fractura completa,

sino que se obtuvieron grandes deformaciones en los tres componentes.

Esta carga maxima media es superior a la media descrita en la revision de Hasan
et al. en la cual se describe que, para un didmetro de 3.5mm, la carga maxima se encuentra
entre los 600 y los 800N (Hasan et al. 2014). Sin embargo, Sghaireen y Board destallan
que, para un didmetro de 4mm, la carga méxima obtenida es de 1012N (Sghaireen 2015).
Esta diferencia de valores es debido a que el implante tendra un comportamiento diferente

dependiendo de su didmetro, longitud, tipo de conexién o material, entre otros.

El ensayo de fatiga se realiz6 siguiendo las normas establecidas en la ISO 14801,
aplicando 360.000 ciclos con una carga de 150+10N a una frecuencia de 4Hz, como en
otros estudios (Gehrke, Poncio da Silva, et al. 2016), tnicamente a los implantes de
Proclinic de conexién exteran. Al igual que en los ensayos de compresion, la
heterogeneidad en las condiciones de realizaciéon de los test de fatiga dificulta la

comparacion entre resultados. Las cargas empleadas en los ensayos de fatiga sobre
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implantes dentales suelen estar comprendidas entre los 10N y los 1995N, con frecuencias
que varian entre los 2 y los 15Hz. Ademas, el angulo de inclinacién también varia en
funcién del estudio, siendo habitual aplicar la carga con 30 grados de inclinacién (Huang
et al. 2005; Dittmer et al. 2012; Truninger et al. 2012) aunque en (Algahtani & Flinton

2014), se aplico con una inclinacién de 45°.

Cibirka et al. analizan en su estudio (Cibirka et al. 2001) implantes de titanio de
3.75mm de conexidn externa, a los cuales les somete a 5 millones de ciclos con cargas

ubicadas en el rango de entre los 20 y los 200N, sin producirse fractura alguna.

Un ejemplo de la aleatoriedad existente en los ensayos de fatiga aplicados a
odontologia puede encontrarse en la revision sistematica de Coray et al. en la que se
detalla que, de los siete articulos que cumplieron los criterios de inclusion, las cargas
aplicadas variaron desde los 10 hasta los 1995N con 4ngulos de aplicacion de 30° y 45°,
con una frecuencia de 2 a 15Hz en ambientes con temperaturas comprendidas entre los 5
y los 55°. Ademas, y siguiendo con la misma revision sistematica, el nimero de ciclos

aplicados vari6 entre los 25.000 y los 5.000.000 (Coray et al. 2016).

El nimero de ciclos aplicados en los distintos estudios de fatiga en implantes
dentales resulta ser muy variado. Existen estudios en los que se han aplicado 5 millones
de ciclos sin observar fractura alguna (Cibirka et al. 2001; Pintinha et al. 2013). El
numero de ciclos suele variar entre los 25.000 y los 5.000.000. Sin embargo, Khraisat e?
al. detallan que, para implantes de conexidn externa de 3.5mm de didmetro, la fractura
apareci6 alrededor del millon setecientos mil ciclos (Khraisat ef al. 2002), mientras que

Foong et al. observaron fractura en su ensayo a los 81.935 ciclos (Foong ef al. 2013).

Ademas de la heterogeneidad en las condiciones de carga, los materiales
empleados y las temperatura ambiente a la que se llevan a cabo los ensayos contribuyen

también a dificultar su comparacion (Coray et al. 2016).

Los estudios mediante modelos de elementos finitos son muy empleados en el
area de la odontologia. Estos estudios tratan temas de importancia en la practica clinica

como la longitud, el didmetro, la forma, la interfase hueso-implante, la distribucién de
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tensiones, la fractura en el implante, las propiedades del material o el disefio, entre otros

(Hannam 2011).

La mayor fuente de heterogeneidad en los estudios tridimensional mediante el
método de los elementos finitos se encuentra en los valores empleados en las propiedades
del material, asi como en la forma de considerarlos. Estudios como el de Oswal et al.
(Oswal eral. 2016), el de Yan et al. (Yan et al. 2015) o el de Tsouknidas et al. (Tsouknidas
et al. 2015) modelan el hueso como material isotrépoco, lineal y homogéneo, mientras
que otros articulos como el de Mosavar et al. (Mosavar et al. 2015) o el de Ding et al.

(Ding, Zhu, Zhang, et al. 2009) consideran el hueso como un material anisétropo.

O’Mahony et al. demostré la importancia de modelar el hueso cortical y trabecular
como anisétropo en las tensiones y deformaciones de la interfase entre el hueso y el
implante (O’Mahony et al. 2001). Posteriormente, fue confirmado por Bonnet y co-

autores en (Bonnet e al. 2009).

Las condiciones en las que se han realizado los ensayos mecanicos descritos en
esta Tesis Doctoral estan validadas en la literatura, habiéndose obtenidos los resultados

esperados.

En los anélisis computacionales tridimensionales se han considerado todos los
materiales como elésticos, is6tropos y homogéneos, amparandose en la multitud de
articulos publicados con estas condiciones. Las cargas, al igual que en los test mecénicos,
estan dentro de los rangos especificados en la norma ISO 14801 y amparados, también,

por la literatura.

El ensayo mecanico a fatiga tiene como objetivo conocer si los implantes de
conexion externa analizados fracturan o no cuando son sometidos a 360.000 ciclos con
una carga media de 150N con una frecuencia de 4Hz. En ninguno de los cinco implantes
ensayados se observo grietas ni fracturas, estando esta conclusiéon confirmada también
por el estudio numérico, en el que se obtuvo una vida minima, bajo las mismas

condiciones de 530.122 ciclos.
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El ensayo mecéanico de compresion tiene como objetivo cuantificar la carga
estitica maxima soportada por los implantes. Este ensayo se realiz6 a cinco implantes de
conexidn externa, cinco de conexidn interna y cinco de cono morse aplicando carga a una
velocidad de Imm/min hasta el fallo del implante. En el caso de los implantes de conexion
externa, la fractura se produjo por la primera rosca del implante. En la conexién interna,
la fractura se produjo en el tornillo de fijacion, mientras que en los implantes de cono

morse aparecieron grandes deformaciones en el tornillo, pilar e implante.

Todo lo descrito anteriormente en relacion a la heterogeneidad en los estudios de
implantes dentales justifica el estudio numérico de fatiga probabilista. Se consideraron
como aleatorias las cargas y las propiedades del material, puesto que, una vez que se ha
decidido qué implante analizar, son los factores de mas peso en el fenémeno de la fatiga
de materiales. Ademas del aporte probabilista, este modelo obtiene la funcién de densidad
en la que se relaciona la probabilidad de fracaso del implante en cada ciclo de carga. Esta

funcidn resulta de gran interés puesto que:

- El proceso de certificacion de los implantes dentales requiere ensayos mecanicos
iterativos, los cuales requieren del uso de muchos implantes (ya fabricados),
tiempo y dinero. Con este modelo probabilista se evita tener que realizar tantos
ensayos, siendo suficiente inicamente uno cuando el fabricante haya conseguido
un disefio que cumpla con la probabilidad de fallo deseada.

- Es posible predecir el comportamiento mecanico que va a tener el implante antes
de colocarlo, pudiendo el odont6logo ser capaz de elegir el que mas se adecue a

su paciente en cada caso particular.
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7. CONCLUSIONES

Las conclusiones alcanzadas en este estudio son:

1. Los resultados obtenidos en el ensayo de compresion a fractura indican que la
carga maxima media soportada es de 999,56 N para los implantes analizados de
didmetro 3.5 mm, lo cual se encuentra dentro de los rangos aceptados en la

literatura.

2. Cuando los implantes dentales y sus conexiones son sometidos a cargas ciclicas
fisioldgicas, con cargas medias de 150 N durante 360.000 ciclos, no aparecen ni

grietas ni fracturas en los mismos.

3. Debido a la naturaleza aleatoria de la fatiga en implantes dentales sometidos a
requerimientos funcionales, los ensayos mecéanicos deben obligatoriamente

complementarse con métodos de fatiga aleatoria.
4. Los modelos analizados mediante el Método de los Elementos Finitos confirman

las conclusiones anteriores y, por tanto, constituye una herramienta matematica

valida para el estudio del comportamiento mecanico de los materiales.
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