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RESUMEN 

 

 

Los dispositivos de anclaje temporal (DAT) son pequeños dispositivos que han sido 

desarrollados para usarse como anclaje de estructuras ortodónticas en el hueso. 

Existen algunos inconvenientes con el uso de los dispositivos de anclaje temporal 

en lo que la literatura denomina estabilidad primaria (rigidez de la interface hueso-

DAT), lo cual genera un porcentaje de fracaso del 10% al 30% atribuido a factores 

biológicos y mecánicos. El principal objetivo de este trabajo se centró en determinar 

la alteración de la estabilidad primaria en función de las propiedades geométricas 

del DAT (diámetro – longitud – paso - perfil de rosca) y la calidad del hueso maxilar, 

mediante el uso de simulación numérica empleando el método de los elementos 

finitos (MEF).   

Se realizó un modelo 3-dimensional en donde un DAT es insertado en una sección 

de maxilar, en el que se incluyen las características biológicas del hueso cortical y 

trabecular. Un modelo no lineal es definido al conjunto dada la condición visco-poro-

elástica del hueso. Las propiedades mecánicas del hueso se determinaron a partir 

de ensayos de tensión realizados en costilla de cerdo. Para la validación de los 

resultados obtenidos en simulación numérica se realizaron ensayos de flexión en 

mini-implantes insertados en costillas de cerdo. 

Se solucionaron 44 modelos computacionales obteniendo el valor de esfuerzos para 

cada configuración; se determinó que los modelos cuyo espesor de hueso cortical 

es mayor, presentan disminución en sus esfuerzos, seguido por aquellos en donde 

el paso se incrementa. Los resultados permitieron determinar que, bajo una 

densidad de hueso específica, el espesor de hueso cortical, el paso y la longitud 

son las variables de mayor influencia en la estabilidad primaria de la interfaz hueso-

DAT. 
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1. PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA 

 

 

Tradicionalmente el anclaje para lograr movimientos ortodónticos se realizaba por 

medio de otras estructuras dentales, esto provocaba que se desplazara tanto el 

apoyo como el diente, lo cual genera movimientos no deseados dado que lo ideal 

es que el anclaje no sufra afectación alguna. El uso de los dispositivos de anclaje 

temporal (DAT) se dio por primera vez a mediados de la década de los años 40, 

cuando por medio de un experimento que buscaba retraer los caninos[1] se 

demostró que por medio de un anclaje temporal sobre el hueso basal era posible 

realizar movimientos dentales. 

 Desde una perspectiva general los DAT no tuvieron una buena acogida dado que 

se requería de un tiempo de espera mayor respecto a técnicas anteriores para 

aplicar la carga requerida, se generaba un mayor costo debido a la implantación, y 

por último, la creencia del paciente de ser más incómodo y doloroso[2]. Por lo 

anterior los DAT se han ido modificando con el fin de adaptarse a los nuevos 

procedimientos clínicos. Hoy en día, se pueden implantar y remover fácilmente sin 

causar algún tipo de molestia, pueden ser sometidos a carga sin tiempos de 

espera[3] y la optimización de su tamaño hace posible su implantación en diversas 

regiones anatómicas. 

Sin embargo, existen algunos inconvenientes con lo que la literatura denomina 

estabilidad primaria (rigidez de la interface hueso – DAT inmediatamente es 

insertado). Algunos autores mencionan que la estabilidad primaria depende 

solamente de torque de inserción[4], otros que la falta de estabilidad varía según las 

propiedades del hueso. También se menciona que la traba mecánica ofrecida por 

el DAT es la única que mejora la rigidez entre la interfaz hueso - DAT[5], por lo que 

se ha realizado un gran número de estudios con base a los parámetros geométricos 

de diseño (forma del cuerpo, paso, perfiles de rosca, diámetro y longitud) y las 

propiedades biomecánicas del hueso y el dispositivo de anclaje temporal[6][7][8]. 

Por lo tanto, se hace necesario un estudio que compile las diferentes variables 

geométricas y propiedades del hueso, para determinar cuál de estos factores 

inciden en la mejora de estabilidad primaria. 
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2. JUSTIFICACIÓN 

 

Los dispositivos de anclaje temporal (DAT) son elementos que permiten focalizar 

cargas sobre la estructura dental con el fin de realizar movimientos ortodónticos 

deseados sin necesidad de utilizar más elementos de la estructura ósea. Esto los 

ha popularizado dentro de los tratamientos ortodónticos haciendo que se modifiquen 

continuamente en los últimos años con el objetivo de adaptarse y mejorar los 

procedimientos clínicos. Sin embargo, aún existe un gran porcentaje de fracaso 

(10% – 30%)[9] atribuido a factores biológicos, ambientales y mecánicos, dentro de 

estos se atribuye la principal causa de fracaso a factores mecánicos conocidos 

como estabilidad primaria.El anclaje intraoral para el movimiento dental ortodóntico 

es de particular interés para todos los ortodoncistas que deseen tratamientos 

seguros y efectivos [3]; el uso convencional de implantes dentales que cumplan la 

función de anclaje es limitado, a causa de su gran tamaño, razón por la cual 

diferentes aplicaciones ortodónticas han introducido los DAT. Son numerosas las 

ventajas en la que los DAT brindan un anclaje inmejorable, un menor tiempo de 

tratamiento, reducción del tiempo operatorio, y adicionalmente pueden ser cargados 

inmediatamente son instalados. De igual forma, es posible la inserción de más de 

uno en el mismo paciente y en diferentes etapas del tratamiento y no requieren de 

la cooperación del paciente para su uso.  

Los DAT no sólo son usados en restauraciones con fines protésicos, también son 

usados en mecánicas de anclaje absoluto con gran versatilidad y aplicabilidad, 

autores como Janssen[10], Chaddad[11] y Park H.[12], indicaron en sus estudios 

que la tasa de éxito en el anclaje absoluto con DAT varía alrededor del 85% en 

seres humanos, se espera en la práctica ortodóntica que el porcentaje de éxito 

supere el 95%.Por lo anterior, se establece que es importante el estudio sobre los 

DAT, puesto que por medio de ellos se logra un anclaje absoluto siendo menos 

invasivo que otros métodos y logrando mejores resultados para movimientos 

ortodónticos complejos que con ortodoncia convencional no se logran. Por lo tanto, 

es necesario realizar estudios orientados a disminuir el porcentaje de fracaso en su 

colocación, que involucran variables como diámetro, longitud, perfil de rosca y la 

variación de la densidad ósea del hueso en donde se va a implantar. 
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3. OBJETIVO GENERAL 

 

Determinar el efecto de la geometría de mini implantes y la densidad del hueso 

mandibular en la estabilidad primaria de los dispositivos ortodónticos de anclaje 

temporal.  

 

 

3.1. Objetivos específicos 

 

- Construir los modelos CAD del conjunto hueso Cortical – Trabecular, DAT.  

- Construir los modelos computacionales utilizando el método de los elementos 

finitos. 

- Determinar la curva esfuerzo – deformación para el hueso trabecular. 

- Validar el estado de esfuerzos de la interfaz DAT – hueso- 
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4. MARCO TEÓRICO 

 

 

4.1. Estado del Arte   

 

Inicialmente, en el área de ortodoncia los estudios relacionados con el 

comportamiento de los esfuerzos en la superficie de contacto entre dispositivos de 

sujeción, el hueso cortical y trabecular se realizaron en implantes dentales [7] [13] 

[6], en estos estudios mediante el uso de modelos de elementos finitos (FEM) 

bidimensionales y tridimensionales, se estudiaron las complicadas relaciones 

existentes entre los componentes del hueso mandibular y los implantes dentales, 

teniendo en cuenta parámetros como el módulo de elasticidad del hueso trabecular 

- cortical y el porcentaje de oseointegración entre el hueso y el implante, así como 

las variaciones entre el diámetro, la longitud y el material del implante. Desde este 

punto de vista, Hong Guang et al. [13] determinaron mediante un modelo 

bidimensional de elementos finitos, el comportamiento de un sistema hueso-

implante considerando las condiciones del hueso en un punto específico de la 

mandíbula y variando la longitud y el diámetro del implante. Como resultado 

obtuvieron que un incremento en el módulo de elasticidad y una disminución en el 

espesor del hueso cortical, conlleva a esfuerzos elevados tanto en el hueso cortical 

como en el trabecular, y que incrementos en la longitud del implante aumentan la 

superficie de contacto en el hueso, lo que lleva a una disminución en la magnitud 

del esfuerzo. 

 

Para el estudio de los DAT y al igual que en los implantes, se han desarrollado 

modelos de elementos finitos en los que se busca determinar la distribución de los 

esfuerzos dentro del hueso cortical y trabecular, en el cuerpo de los DAT y en la 

interface DAT-hueso[14] [15].  Trabajos como el realizado por Lin Jiang et al. [16], 

utilizan el método de los elementos finitos para identificar los rangos óptimos para 

la longitud y el diámetro de DAT colocados en el maxilar posterior, mediante la 

evaluación de los estados de esfuerzos presentes en el hueso cortical, trabecular y 

en el DAT. En este estudio se realizó un modelo 3D de una sección que contenía 

una capa de hueso cortical rodeando un núcleo de hueso esponjoso denso [Figura 

1]. Se mantuvieron constantes las propiedades del hueso, la ubicación y orientación 

del DAT, se utilizó como condiciones de frontera un contacto por fricción entre el 

hueso y el DAT y se aplicó una carga de 2N en la dirección meso-distal. Las 

variables de salida de este modelo para realizar los respectivos análisis fueron los 

esfuerzos equivalentes de Von Mises para el maxilar y el DAT y los desplazamientos 

máximos en el DAT. 
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Figura 1. Vista de la sección transversal de un plano de simetría en un modelo de maxilar posterior. 
a. mini-implante. b. hueso cortical. c. Hueso trabecular. Tomado de [16]. 

 

Los resultados de este estudio indican que diámetros y longitudes que excedan 1.5 

mm y 11 mm respectivamente son selecciones óptimas para la región maxilar 

posterior. Sin embargo, en situaciones clínicas la longitud del DAT es 

frecuentemente limitada por la raíz del diente o por los senos maxilares. En lugares 

en donde la longitud del DAT está limitada, se puede conseguir una buena retención 

aumentando el diámetro apropiadamente, esto debido a que el diámetro es un 

parámetro mucho más importante que la longitud en la reducción de los esfuerzos 

presentes en el sistema hueso-DAT y por lo tanto mejorar la estabilidad del 

dispositivo. 

Otro elemento que se ha estudiado en el diseño de los DAT mediante modelos 

computacionales es la geometría de la rosca y su influencia es la distribución de 

esfuerzos en el hueso [17], [18]. En estos estudios se determinó que una 

disminución del paso de la rosca y un aumento en el diámetro potencian las 

condiciones mecánicas del DAT y del comportamiento de la interface DAT- hueso.  

El trabajo de Handa et al. [18] tuvo como principal objetivo evaluar el impacto del 

paso de rosca en la variación de los esfuerzos máximos alrededor de un DAT 

implantado en la mandíbula. Para esto, realizaron tres modelos computacionales en 

donde emplearon tres modelos de DAT con diferentes pasos de rosca (0,5 mm, 1 

mm y 1,5 mm), cada uno insertado a 30 grados mesial al mandibular inferior y a una 

distancia de 1 mm como se muestra en la [Figura 2]. Se aplicó una carga de 2 N en 

la cabeza del DAT a 45º con respecto al plano horizontal. Como resultado de este 

trabajo se encontró que el aumento del tamaño de paso aumenta 

considerablemente los esfuerzos de Von Mises inducidos en la mandíbula. 
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Figura 2. Modelo de elementos finitos del sistema hueso-DAT en mandíbula. A. Dominio geométrico 
que contiene el molar inferior y el hueso trabecular y cortical. B. DAT con paso de rosca de 0,5 mm. 
C. DAT con paso de 1 mm. D. DAT con paso de 1,5 mm. Tomado y adaptado de [18]. 

 

La relación de diferentes factores que influyen en el diseño de DAT evaluados de 

manera simultánea fue abordado en el trabajo realizado por Chun-li Lin et al. [19], 

en su trabajo se evaluaron los efectos de los diferentes factores presentes en el 

diseño de DAT ortodónticos, mediante el uso del análisis por elementos finitos junto 

con el método de Taguchi. Se enfocaron en el estudio de los efectos relativos de los 

cambios en la oseointegración del sistema hueso-DAT y su relación con los factores 

de diseño de los DAT (longitud, diámetro, profundidad de la rosca, material, 

diámetro de la cabeza y longitud de la cabeza expuesta). Para este trabajo 

realizaron 18 modelos de elementos finitos, los cuales corresponden a los arreglos 

del modelo de Taguchi L18, con el objetivo de mejorar las simulaciones numéricas 

para determinar la respuesta mecánica de un DAT ubicado en una muestra cilíndrica 

de hueso [Figura 3].  

El método de Taguchi fue empleado para determinar la importancia de cada factor 

de diseño en el control de la deformación. Los resultados de la simulación mostraron 

que el material del DAT, la longitud expuesta de la rosca y el diámetro del DAT 

fueron los factores más influyentes en la deformación del hueso. Como conclusión 

de este trabajo se obtuvo que los modelos de elementos finitos junto con el método 

de Taguchi identificaron eficientemente las contribuciones relativas de los diferentes 

factores de diseño de los DAT, indicando que el uso de aleaciones de acero 

inoxidable y titanio como materiales de la parte activa del DAT tiene ventajas 

considerables y el incremento de la estabilidad mecánica puede ser mejorada 

reduciendo la longitud expuesta de la parte roscada del DAT. Los resultados de la 

simulación también evidenciaron que la superficie de contacto entre el DAT y el 

hueso, puede suministrar una suficiente retención mecánica para aplicar de forma 

inmediata la carga en el tratamiento clínico. 



                                                                                                                                      

11 
 

 
Figura 3. A. Muestra cilíndrica de hueso con los diferentes factores analizados utilizados en los 
modelos de Chun-li Lin et al. B. Modelo de elementos finitos implementado. C. 18 modelos de DAT 
sólidos para el método de Taguchi empleando el arreglo L18. Tomado y adaptado de [19]. 

 

Los modelos experimentales desarrollados alrededor del comportamiento de los 

DAT en el hueso, principalmente se han enfocado en el estudio de la estabilidad 

primaria a partir de los factores de diseño de los dispositivos de anclaje temporal 

(longitud [20], diámetro [21], [22], arquitectura y densidad del hueso [8], [23], el 

torque de inserción [24], [25] y el paso de la rosca [9]). En estos estudios se ha 

comprobado que la estabilidad primaria de un DAT está influenciada por la 

profundidad de inserción y no por el material del implante. La profundidad de 

inserción es extremadamente importante en la estabilidad primaria y es crítica para 

el éxito del tratamiento [21]. Por otro lado, los estudios enfocados en los diferentes 

factores han mostrado los siguientes resultados determinantes para el estudio de la 

estabilidad primaria de DAT: 

 Se determinó que el incremento del diámetro es un factor que significativamente 

influencia los torques de inserción y de fractura y que la eficacia de los DAT en 

la autoperforación no depende de su diámetro [22].  

 

 La longitud de los DAT en su parte activa no afecta su estado de esfuerzos, pero 

puede de forma eficiente reforzar la estabilidad primaria. El torque de inserción 

aumenta con el incremento de la longitud de la parte activa del DAT y con el 

incremento del espesor del hueso cortical [20]. 

 

 El desempeño mecánico de los DAT es altamente dependiente de la densidad y 

calidad del hueso en donde se realizará su inserción [8]. 
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Dentro de las limitaciones que hay en un modelo no vivo, se concluyó que el diseño 

cónico de la parte activa del DAT presenta una alta estabilidad primaria comparado 

con los DAT de diseño cilíndrico en su parte activa. Este efecto es más evidente en 

la estimación de los torques de inserción que en las pruebas de extracción, cuando 

se evalúa la estabilidad primaria de los DAT. Los DAT con diseño de rosca 

autoperforante tienden a mejorar la estabilidad primaria [24]. 

 

4.2. Aspectos Biológicos 

 

Dentro de los aspectos biológicos es importante referirse a la densidad ósea que en 

muchos de los casos desde el punto de vista clínico se relaciona con calidad del 

hueso. Al tener en cuenta que tipo de hueso tiene la zona a implantar, estamos 

impactando en uno de los aspectos que nos ayudarían a mejorar la respuesta 

biológica ante cualquier procedimiento. 

Basados en las unidades Hounsfiel (UH), unidad de medida atenuada de rayos X y 

usada para interpretación de tomografías computarizadas para caracterizar la 

densidad de una sustancia, el hueso se clasifica de cuatro maneras: D1, D2, D3 y 

D4. 

 D1 (Mayor de 1250 UH): es un hueso cortical denso, principalmente 

encontrado en la mandíbula anterior y en el área media del paladar del 

maxilar.  

 D2 (850 y 1200 UH): hueso cortical poroso grueso (2 mm) con trabécula 

ancha, principalmente encontrado en el maxilar anterior y en la mandíbula en 

la parte posterior.  

 D3 (350 y 850 UH): hueso cortical poroso delgado (1 mm) con una trabécula 

fina, principalmente encontrado en la parte posterior del maxilar y en la 

mandíbula en la parte posterior.  

 D4 (entre 150 y 350 UH): es un hueso trabecular fino principalmente 

encontrado en el maxilar posterior y en la región de tuberosidad. 

 

4.3. Tipos de DAT comerciales  

 

Actualmente existe gran una gran variedad de dispositivos de anclaje temporal 

(mini-implantes) entre los cuales se varían las propiedades geométricas (tipo de 

rosca, diámetro, paso de rosca, tipo de eje, longitud roscada, etc.) y el material de 

fabricación. La [Tabla 1] recopila las principales características de algunos mini-

implantes resaltando sus ventajas de acuerdo a su aplicación. 
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Tabla 1. Dispositivos de anclaje temporal encontrados en estudios revisados en la literatura. 

 

De acuerdo a la [Tabla 1] se puede evidenciar que las características geométricas 

relevantes y de material son las siguientes: Aleación de Titanio para el material del 

implante, paso de rosca entre 0,5mm y 1mm, tipo de eje cilíndrico, diámetro entre 

1,4mm y 1,6mm y un tipo de perfil de rosca trapezoidal y diente de sierra. 
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5. METODOLOGÍA 

 

 

Para el estudio de la estabilidad primaria del DAT en el hueso, el presente trabajo 

se desarrolló en tres etapas: Metrología y Parametrización, Modelo Experimental, y 

Modelo Computacional. 

 

5.1. Modelo Experimental 

 

 

Con el objetivo de validar los modelos computacionales, determinar la resistencia 

máxima de la interfaz DAT-hueso y el comportamiento de las deformaciones 

producidas por el dispositivo de anclaje temporal sobre el hueso, se desarrolló una 

prueba de flexión en una máquina de ensayos universales [Figura 4(a)], tomando 

una muestra de 14 DAT (mini implantes) de diámetro 1.8 mm y longitud roscada de 

6 mm fabricados en aleación de titanio, producidos por la empresa Conexao. Los 

DAT se insertaron en costillas de cerdo en zonas biológicamente similares 

determinadas mediante tomografías computacionales y a la vez, se realizó un 

estudio densitrométrico con el fin de determinar la calidad del hueso a usar en el 

modelo computacional. 

 

 
Figura 4. a. Montaje usado en el ensayo de flexión del conjunto hueso – DAT. b. Tomografías 

computacionales de costilla de cerdo. 
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5.2. Metrología y Parametrización 

 

Con el objetivo de establecer de una manera correcta el dominio, se realizó la 

metrología del DAT usado para el ensayo experimental, para ello se utilizó un 

proyector de perfiles horizontal marca MITUTOYO de referencia (PH-3515 F), su 

uso permitió caracterizar correctamente la geometría del dispositivo de anclaje 

temporal [Figura 5]. Luego de ello, se determinó mediante un estudio tomográfico 

[Figura 4(b)], que el rango de espesor de hueso cortical varía entre 0.8mm y 1.7mm. 

Con la caracterización de la geometría del DAT y del rango de valores de espesor 

de hueso cortical, se procede a realizar una parametrización del conjunto DAT-

hueso controlada mediante una macro desarrollada en Solid Edge ST9. 

 
Figura 5. DAT y sus dimensiones a. Dimensiones del dispositivo de anclaje temporal (valores en 
mm). b. Montaje en el proyector de perfiles. c. DAT. 

 

 

 

5.3. Modelo Computacional 

 

Se realizó un modelo computacional 3-dimensional, simplificando el conjunto y 

las condiciones usadas en el ensayo experimental, el resultado fue la inserción 

de un DAT en un cubo de dos segmentos en el cual se incluyen las condiciones 

biológicas del hueso cortical y trabecular.  
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En total el conjunto está compuesto por 4 piezas [Figura 6(a)]: DAT, hueso 

cortical, hueso trabecular y placa de tensión. En el hueso cortical y trabecular se 

realizó una división del dominio que corresponde a la región de color amarillo y 

rojo [Figura 6 (c)], lo anterior se hizo para poder discretizar mejor el dominio de 

la interfaz DAT – hueso. 

 

 
Figura 6. Modelo computacional del conjunto DAT – hueso. a. Dominio completo del conjunto DAT 
– hueso. b. Conjunto DAT – hueso. c. Corte transversal en un plano de simetría del conjunto DAT – 
hueso. 

 
 

En total se realizaron 44 modelos computacionales para los cuales se tuvo en 

cuenta las variables geometricas del DAT (diámetro (1,4 – 1,8 – 1,6 mm), longitud 

roscada (8 – 10mm), paso de rosca (0,5 – 0,75mm) y el perfil roscado (Trapezoidal 

– Diente de sierra)) y las consideraciones biologicas (espesor de hueso cortical (1 

– 1,5 mm)).  

 

 

5.3.1. Propiedades de Material 

 

El hueso (cortical y trabecular) posee un comportamiento viscoporoelástico que le 

permite deformarse en exceso sin necesidad de llegar a la zona plástica, esta 

característica mecánica es compleja dado que depende de la caracterización 

numérica de creep (deformación por fluencia) y la relajación de carga. Dada esta 

condición, simular estas características de material es sumamente complejo y es 

por eso que se plantea una representación mecánica simplificada. Por lo anterior, 

se toma un modelo bilineal en donde se representan los valores elásticos y plásticos 
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del hueso, los cuales se determinaron a partir de un ensayo experimental de tracción 

[Figura 7] realizado a un segmento de hueso cortical y trabecular. Las propiedades 

mecánicas del DAT y la placa fueron tomadas de la literatura[6][26] y pueden 

visualizarse en la [Tabla 2].   

 

 

 
Figura 7. a. Montaje del ensayo de tracción realizado al hueso. b. Curva esfuerzo – deformación 

para el hueso trabecular resultante del ensayo experimental. 

 

 

5.3.2. Condiciones de Contacto y Frontera 

 

Las condiciones de contacto para cada una de las interfaces del modelo se 

establecieron gracias a la revisión de la literatura y con base en los tratamientos 

ortodónticos usados, el comportamiento mecánico de cada una de ellas puede 

visualizarse en la [Tabla 3]. Los valores de los coeficientes de las interfaces a 

fricción [Figura 8 (b)] fueron tomados de [26]. En cuanto a las condiciones de 

frontera, se aplica una presión con un valor de 5 MPa (acorde al ensayo 

experimental de flexión) sobre la cara plana superior de la placa tensionante y se 

toma como soporte fijo las caras planas exteriores del hueso trabecular y cortical 

[Figura 8 (a)].  
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Figura 8. Condiciones de frontera y contacto usadas en el modelo computacional. a. Condiciones 
de frontera.  b. Condición de contacto entre el DAT y el hueso cortical. 
 
 
 

               

Tabla 2. Propiedades mecánicas de los materiales      Tabla 3. Condiciones de contacto para las                                          
usados en el modelo computacional.                         diversas interfaces del conjunto computacional. 

 

 

 

5.3.3. Discretización del Dominio y Análisis de Convergencia 

 

Los modelos computacionales fueron discretizados usando elementos 

tridimensionales tetraédricos por medio de los cuales se hizo énfasis en la 

geometría del DAT y en la zona roscada del hueso (Cortical – Trabecular), ver 

[Figura 9]. Se definió un tamaño de elemento para la geometría del DAT de 0,2 mm 

y para la zona roscada del hueso de 0,1mm. El tamaño de elemento previamente 

descrito, fue definido mediante un análisis de convergencia, el cual consistió en 

solucionar una de las configuraciones bajo un distinto número de elementos y 

nodos, con el fin de encontrar el rango adecuado bajo los cuales los valores de 

esfuerzo por Von Mises determinados entre cada solución no varíen 

Pieza  

Módulo 

elástico 

E(MPa)

Relación de 

Poisson

Límite 

Elástico 

(MPa)

Módulo 

Tangente 

(MPa)

Hueso 

Cortical
12100 0,26 133 80

Hueso 

Trabecular
282 0,3 1,902 10,88

Placa (Acero 

Inoxidable)
193000 0,31 207 -

DAT (Titanio) 96000 0,36 930 -
H.Cortical - H.Trabecular

Bonded

Fricción  (µ = 0,37)

Fricción (µ = 0,37)

Bonded

H.Trabecular - DAT

Condiciones de Contacto

Interface Tipo de contacto

Placa - DAT

H.Cortical - DAT
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significativamente. En el análisis de convergencia se dio seguimiento a 20 puntos 

diferentes a lo largo de la zona roscada del hueso, los puntos y graficas 

correspondientes se denotan en la [Figura 10]. 

 

 
Figura 9. Discretización del dominio del conjunto DAT – hueso. a. Malla generada para el dominio 
completo. b. Detalle de la discretización del hueso cortical y trabecular. c. Detalle de la discretización 
del DAT. 

 
 

 

 
Figura 10. Puntos seleccionados a los cuales se les hizo seguimiento para el análisis de 

convergencia a lo largo de la zona roscada del hueso cortical y trabecular. Las gráficas muestran el 
comportamiento de esfuerzos (MPa) respecto al número de nodos para los puntos especificados. 
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6. RESULTADOS Y DISCUSIÓN 

 

 

Como resultado de la solución de los modelos computacionales se obtuvo la 

distribución de esfuerzos y deformaciones para cada conjunto, los resultados 

permiten observar el cambio en el valor de los esfuerzos frente a cada una de las 

variables establecidas, por medio de lo cual se puede definir cuál de ellas afecta en 

mayor o menor medida el comportamiento de la interfaz DAT – hueso. 

 

 
Figura 11. a. Detalle de la zona media del hueso. b. Referencia tomada para las dimensiones del H. 

Cortical y H. Trabecular. 

 
 

Las distribuciones de esfuerzo para los modelos computacionales se pueden 

observar en las [Figura 11], [Figura 14] y [Figura 17]. Su organización se da de tal 

forma en que se pueda diferenciar claramente como las características geométricas 

del DAT y las condiciones biológicas (espesor de hueso cortical) afectan la zona 

ósea. Las figuras, permiten observar a simple vista algunas variaciones de los 

valores de esfuerzos mediante un rango de colores, sin embargo, no permiten 

conocer numéricamente los valores de las variaciones de esfuerzos. Por lo anterior, 

con la intensión de conocer el comportamiento de los esfuerzos en la zona ósea 

bajo la variación de las características geométricas del DAT y las condiciones 

biológicas, se realizó una medición de valores de esfuerzo de Von Mises a lo largo 

del espesor de hueso cortical y la longitud del hueso trabecular [Figura 11(b)] en la 

zona media del hueso [Figura 11(a)]. Gracias a esto, se puede hacer una 

comparación profunda mediante una serie de graficas de la variación de los 

esfuerzos frente al cambio de alguna de las variables. 
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Figura 12. Comparación de la distribución de esfuerzos a lo largo de la zona ósea roscada al 
mantener constante el paso (0,5 mm), el perfil roscado (sierra) - el espesor de hueso cortical (1 mm) 
y variar el diámetro (1,4 – 1,6 – 1,8 mm) y longitud roscada (8 – 10 mm). Los valores indican la 
magnitud (mm) del parámetro que se varía. 

 
 
 

 
 

Figura 13: Magnitud de esfuerzos al mantener constante el espesor de hueso cortical (1mm) - el 
perfil roscado (sierra) - el paso de rosca (0,5) y variar diámetro (1,4 – 1,6 – 1,8 mm) y longitud roscada 
(8 – 10 mm). Esfuerzos producidos a lo largo del espesor de hueso cortical. 
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Figura 14: Magnitud de esfuerzos al mantener constante el espesor de hueso cortical (1mm) - el 
perfil roscado (sierra) - el paso de rosca (0,5) y variar diámetro (1,4 – 1,6 – 1,8 mm) y longitud roscada 
(8 – 10 mm). Esfuerzos producidos a lo largo del hueso trabecular. 

 

Los resultados muestran que respecto al diámetro, un aumento en 0.2mm disminuye 

en gran medida los esfuerzos presentes a lo largo de la zona roscada del espesor 

de hueso cortical [Figura 13], el comportamiento de la zona trabecular experimenta 

una disminución en los valores máximos de esfuerzo, mas no experimenta una 

variación realmente significativa en sus magnitudes a lo largo de la zona roscada 

[Figura 14]. Las variaciones en el diámetro del DAT se pueden observar en la [Figura 

12], allí se observan los cambios en la distribución de esfuerzos a medida que el 

dispositivo aumenta de diámetro. El aumento de esta variable es beneficioso 

siempre y cuando se tenga una calidad óptima del hueso, sin embargo, cabe 

recordar que a mayores diámetros de DAT se debe hacer un nicho previo mucho 

más grande, lo cual provoca un maltrato a nivel general del hueso y generando así 

torques de remoción menores al instante de la inserción, factor por el cual se afecta 

la estabilidad primaria. 

 
Figura 15. Comparación de la distribución de esfuerzos entre algunos modelos computacionales con 
espesores de hueso cortical distintos (1 – 1,5 mm). Se mantienen constantes el diámetro (1,4 m) - el 
perfil roscado (sierra) y se varía la longitud roscada (8 – 10) y el paso de rosca (0,5 – 0,75). Los 
valores indican la magnitud (mm) del parámetro que se varía. 
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Figura 16: Magnitud de esfuerzos al mantener constante el diámetro (1,4 mm) - el perfil roscado 
(sierra) y variar paso de rosca (0,5 – 0,75 mm), espesor de hueso cortical (1 – 1,5 mm) y longitud 
roscada (8 – 10 mm). Esfuerzos producidos a lo largo del espesor del hueso cortical. 

 

En cuanto al espesor de hueso cortical el análisis se hará respecto a la [Figura 15] 

y [Figura 16], en la primera podemos observar claramente como el cambio en 0,5 

mm de espesor en el hueso cortical provoca cambios significativos en la distribución 

de esfuerzos de la zona trabecular, este cambio es de relevancia cuando el DAT es 

de paso corto (0,5mm), ya que a pasos largos (0,75 mm) las variaciones en la 

distribución de esfuerzos no son perceptibles. Como se puede observar en la [Figura 

17], los valores máximos de la zona trabecular frente a DAT de paso corto 

disminuyen entre un 6,39% y 19,19% lo cual es beneficioso para la mejora en la 

estabilidad primaria. 

El paso de rosca juega un papel importante en el estudio de la estabilidad primaria 

del DAT, como ya se mencionó anteriormente ésta variable disminuye los esfuerzos 

de la zona ósea, ésto debido a que si es corto se reducen hasta de 3,1% los 

esfuerzos máximos [Figura 16] experimentados en el hueso cortical siempre y 

cuando se tenga una buena calidad ósea. El beneficio de un paso corto se 

experimenta a grandes rasgos para DAT de gran longitud (> 10 mm) como se puede 

observar en la [Figura 17] en donde claramente se ve la variación en las curvas 

entre los DAT de pasos largos y cortos. 
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Figura 17: Magnitud de esfuerzos al mantener constante el diámetro (1,4 mm) - el perfil roscado 

(sierra) y variar paso de rosca (0,5 – 0,75 mm), espesor de hueso cortical (1 – 1,5 mm) y longitud 
roscada (8 – 10 mm). Esfuerzos producidos a lo largo del hueso trabecular. 

 

 

 
 

Figura 18: Comparación de la distribución de esfuerzos a lo largo de la zona ósea roscada al 

mantener constante el paso de rosca (0,5 mm), el espesor de hueso cortical (1 mm), longitud roscada 
(8 mm) y variar el diámetro (1,4 – 1,6 – 1,8 mm) y perfil roscado (Sierra – Trapezoidal). Los valores 
indican la magnitud (mm) del parámetro que se varía. 
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Figura 19: Magnitud de esfuerzos al mantener constante el espesor de hueso cortical (1mm), el paso 
de rosca (0,5), la longitud roscada (8 mm) y variar diámetro (1,4 – 1,6 – 1,8 mm) y perfil roscado 
(Sierra – Trapezoidal). Esfuerzos producidos a lo largo del espesor de hueso cortical. 

 

 

 
 
Figura 20: Magnitud de esfuerzos al mantener constante el espesor de hueso cortical (1mm), el paso 
de rosca (0,5), la longitud roscada (8 mm) y variar diámetro (1,4 – 1,6 – 1,8 mm) y perfil roscado 
(Sierra – Trapezoidal). Esfuerzos producidos a lo largo del hueso trabecular. 

 

 

La longitud roscada del DAT no representa un cambio significativo en la disminución 

de las magnitudes de esfuerzo ni en su distribución, no obstante, como se puede 

observar en la [Figura 12], un aumento en 2mm de zona roscada genera un 

beneficio para la zona trabecular debido al agarre adicional que experimenta. Es 

aconsejable que en ausencia de espesor de hueso cortical, se use un DAT de gran 
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longitud roscada que compense la falta de agarre por parte del compuesto más 

rígido (hueso cortical).  

Para los perfiles roscados analizados en este estudio, se encontró que el perfil más 

óptimo en la disminución de las magnitudes de esfuerzo fue el tipo Sierra. Como se 

puede observar en la [Figura 19] y [Figura 20] todas las curvas para las cuales se 

usó un DAT tipo sierra, presenta magnitudes menores respecto a los de perfil 

Trapezoidal, además, en cuanto a la distribución de esfuerzos [Figura 18] los DAT 

tipo trapezoidal presentan visiblemente valores mayores para la zona cortical y 

disminuyen levemente su valor en el hueso trabecular. 

Gracias a este estudio se permitió conocer la variación de esfuerzos y 

deformaciones de la interface DAT – hueso frente a distintas variables geométricas 

y biológicas. Los resultados permiten dar sugerencia de cuáles son las 

características óptimas de un DAT frente a las condiciones físicas propias de un 

paciente, reduciendo así el porcentaje de falla debido a la estabilidad primaria del 

dispositivo de anclaje temporal. 
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7. CONCLUSIONES 

 

 

- Las variables geométricas (diámetro – longitud roscada – paso de rosca – 

tipo de perfil roscado) y biológicas (espesor de hueso cortical) actúan 

directamente en la variación de la distribución de esfuerzos de la interfaz DAT 

– hueso. 

 

- Un aumento en 0.5 mm del espesor de hueso cortical, logra disminuir entre 

6.39% y 19.19% los valores máximos de esfuerzo en el hueso trabecular, 

siempre y cuando el DAT sea de paso corto (0.5 mm). 

 

 

- El paso de rosca de 0.5 mm reduce en 3,1% los valores máximos de esfuerzo 

en el hueso cortical respecto a los de paso largo (0,75 mm), las curvas de 

esfuerzo demostraron que este beneficio mejora si el DAT es de gran longitud 

(> 10 mm de su zona roscada). 

 

- La longitud roscada del DAT no representa un cambio significativo en la 

disminución de las magnitudes de esfuerzo en la zona ósea, sin embargo, un 

aumento en 2 mm de la zona roscada genera un agarre adicional en la zona 

trabecular que es de importancia en ausencia de hueso cortical.  

- El perfil roscado que mejor se comportó frente a la disminución de esfuerzos 

de la interfaz DAT – hueso fue el tipo sierra. 
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RESUMEN 

Los mini-implantes (MI) son pequeños dispositivos que han sido desarrollados para usarse como 

anclaje temporal de estructuras ortodónticas en el hueso[1]. Existen algunos inconvenientes con el 

uso de los MI en lo que la literatura denomina estabilidad primaria (rigidez de la interface hueso-MI), 

lo cual genera un porcentaje de fracaso del 10% al 30% [2] atribuido a factores biológicos y 

mecánicos. El principal objetivo de este trabajo se centró en  determinar la alteración de la estabilidad 

primaria en función de las propiedades geométricas del MI (diámetro-longitud-paso) y la calidad del 

hueso maxilar, mediante el uso de simulación numérica empleando el método de los elementos finitos 

(MEF).   

Se realizó un modelo 3-dimensional en donde un MI es insertado en una sección de maxilar, en el 

que se incluyen las características biológicas del hueso cortical y trabecular. Un modelo no lineal es 

definido al conjunto dada la condición visco-poro-elástica del hueso. Las propiedades mecánicas del 

hueso trabecular y cortical se determinaron a partir de ensayos de tensión realizados en costilla de 

cerdo. Para la validación de los resultados obtenidos en simulación numérica se realizaron ensayos 

de flexión en mini-implantes insertados en costillas de cerdo. 

Se solucionaron 42 modelos computacionales obteniendo el valor de esfuerzos y deformaciones de 

cada configuración, se determinó que los modelos cuyo espesor de hueso cortical es mayor, presentan 

disminución en sus esfuerzos y deformaciones, seguido por aquellos en donde el paso se incrementa. 

Los resultados permitieron determinar que bajo una densidad de hueso específica, el espesor de hueso 

cortical, el paso y la longitud son las variables de mayor influencia en la estabilidad primaria de la 

interfaz hueso-MI. 
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- Anexo 4 
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- Anexo 5 

 

 

 

 

 


