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RESUMEN

Motivacion; Los tratamientos para la reconstruccion de la dentadura en pacientes totalmente edéntulos son de suma importancia
dado que es necesario reponer las piezas faltantes, con el fin de evitar problemas de desgaste del hueso ademas de recuperar las
funciones de fonética y masticacién de la mandibula, dada la importancia de este tipo de rehabilitaciones es necesario reducir los
riesgos de fallas y lograr el disefio de una protesis funcional.

Planteamiento del problema: La implementacion de protesis implanto soportadas trae consigo varios beneficios dado que con
este sistema anclado con implantes al tejido 6seo se logra brindar una buena estabilidad y durabilidad en el proceso de
rehabilitacién total de la dentadura, sin embargo, no existe un disefio de barra en funcién de los implantes que sea determinante
para este tipo de protesis.

Metodologia: Se modelaron 6 casos de estudio con una condicidn de carga, teniendo en cuenta los elementos necesarios para
la fijacion de una protesis al tejido éseo (Implantes, Pilares, barra de soporte y tornillo fijador). Posteriormente, se establecieron
las condiciones adecuadas (materiales, discretizacion del modelo y contactos mecénicos) para realizar la simulacién un caso de
masticacion al emplear la metodologia de los elementos finitos (FE).

Resultados: Los esfuerzos VM maximos en todos los elementos de los modelos son presentados por los implantes, alcanzando
un maximo de 364 MPa con las condiciones de carga establecidas. Sin embargo, el tejido 6seo, si bien presenta tensiones mas
bajas en comparacion con otros elementos del conjunto, es propenso a fallar ya que las tensiones, en algunos casos, superan las
tensiones de fluencia del material.

Conclusién: Con los resultados obtenidos de las simulaciones, el modelo a-t es el mas funcional dado que los esfuerzos a tensién
en el tejido trabecular son menos elevados.

1. Introduccion

La rehabilitacion oral por medio de prétesis implanto soportadas (protesis hibridas), para casos de edentulismo total, presenta
una alta tasa de éxito [1]. Este tratamiento ademas de brindar una recuperacion total de los elementos de la dentadura genera una
gran satisfaccion para los pacientes en términos de funcionalidad, estética y durabilidad [2],[3]. El tratamiento usualmente requiere
la insercion de un numero de implantes dentales en el tejido 6seo, estos implantes estan conectados a una barra la cual es la base
0 soporte de la prétesis dental [2].

Estructuralmente las protesis fijas para algunos casos presentan fallas cuando ocurre aflojamiento de los implantes, esta
inestabilidad se da principalmente en la zona del segundo premolar [4], y con la existencia de implantes inclinados las fuerzas
oclusales pueden generar méas tension sobre el tornillo[s]. EI método de los elementos finitos (FE) es ampliamente utilizado en el
andlisis del comportamiento biomecanico de las protesis [6],[7] permitiendo visualizar el estado de esfuerzos y deformaciones bajo
diferentes condiciones de carga y propiedades del material, al implementar este método de anélisis se pueden realizar
comparaciones y predicciones para determinar las posibles fallas en un modelo 3D simulando diferentes condiciones clinicas o
patoldgicas [6].

El nimero de implantes a usar y la posicion es el factor mas importante para definir para lograr una rehabilitacion exitosa con
protesis hibridas [8]. La técnica conocida como all on four emplea insercion de implantes inclinados en la zona posterior e
implantes rectos en la zona anterior [9],[10], este método incrementa la estabilidad entre el hueso e implante y reduce los efectos
producidos por la extension prolongada en voladizo , [91,[10], los implantes suelen ser insertados en la zona interforaminal, esto
con el fin de evitar el dafio de los nervios alveolares inferiores, ademas al tener implantes inclinados se maximiza la superficie
de contacto entre implantes y hueso [10].

La extensién prolongada en voladizo de la barra que se genera en la parte posterior es la principal generadora de tensiones en
la estructura soporte para la prétesis [7], estas tensiones afectan directamente al implante mas distal y cercano al agujero
mentoniano, el uso de implantes inclinados en la zona posterior minimiza los efectos debido al cantiléver. Estructuralmente un



disefio de barra con area de seccion trasversal mayor y ajustado a una distribucion uniforme para los implantes ayudaria a reducir
los esfuerzos producto del cantiléver, sin embargo, aln no esté claro qué tipo de perfil para la barra soporte e inclinacién para los
implantes reduce los esfuerzos en la interfaz implante-hueso aumentando la tasa de durabilidad, estabilidad y retencién de la
prétesis.

En el estudio realizado por Aaron, [10] se analiza la distribucién de esfuerzos con un modelo con implantes inclinados en la
zona posterior y un disefio de barra con seccién transversal rectangular, en su modelo se emplea un barra con una extensién en
voladizo bastante reducido esto al colocar los implantes distales en la zona de los molares, dando como resultados esfuerzos bajos;
por otro lado, en el estudio de Bardo, [11] se analizan varios modelos donde se emplean implantes rectos insertados entre los
agujeros mentonianos, en el estudio establecen diferentes secciones transversales para la barra, dando resultados de esfuerzos VM
elevados en el hueso trabecular producto de la extension en voladizo.

Por consiguiente, en este estudio se analizard y comparard el comportamiento biomecanico de prétesis hibridas en una
mandibula edéntula, usando la técnica all on four para la insercién de implantes con inclinaciones de 17°y 30° en la zona posterior
con una distribucion uniforme de los implantes y con tres diferentes geometrias para la barra soporte y sometidas a fuerzas
oclusales. El estudio se realiz6 mediante simulacién computacional con elementos finitos (FE) 3D.

2. Materiales y métodos
En este estudio se pretende estudiar el comportamiento biomecéanico de la mandibula y la barra soporte en funcion de la
distribucion y angulacion de los implantes y la variacién de la geometria de la barra soporte. Se realizaron 6 modelos obtenidos
mediante la reconstruccion del tejido dseo a partir de tomografias computaciones, para esto fue seleccionada la mandibula de un
paciente masculino con edentulismo total. Para cada tipo de alternativa, se realizé el proceso de rehabilitacion mediante el uso de
herramientas computacionales aplicando la técnica all and four en prétesis hibridas y se emplearon disefios estandar para el
modelamiento de la barra como lo son: perfiles rectangulares, perfiles Sy perfiles en forma de T.

Como primera variable, para la posicion de los implantes se definieron dos configuraciones para la insercién de implantes
aplicando la técnica all on four, dos modelos con implantes inclinados en la zona posterior a 17 grados (Figura 1a) y a 30 grados
(Figura 1b), de acuerdo con la teoria los implantes se distribuyen en la zona que comprende entre los dos agujeros mentonianos
(L1), esta distancia esta dada por la anatomia del maxilar, los implantes inclinados de la parte posteriores se ubican en la zona de
los agujeros mentonianos, y los implantes de la zona anterior se ubican teniendo una separacién proporcional al tener como
referencia los implantes inclinados (L2) (Figura 1).
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Figura 1. Posicion para los implantes, a. técnica all on four inclinacién de 17°, Modelo b. técnica all on four inclinacién de 30°.

2.1. Disefio 3D

El modelo 3D de la mandibula se generé a partir de tomografias computacionales (Figura 2A). Se realizé la segmentacién de
las iméagenes seleccionando las concernientes a la anatomia del maxilar inferior, implementando un software especializado se
reconstruyé la mandibula mediante un tratamiento de la superficie para mejora del modelo (Figura 2B), mediante la medicion de
las imagenes radiolégicas se establecio un espesor para hueso cortical de 1.37 mm (hueso tipo I11 [12]) en todo el modelo tomando



como referencia la zona con el minimo espesor en la tomografia (Figura 2C). Los sélidos que representan el hueso cortical y
trabecular se obtuvieron mediante el desarrollo de operaciones booleanas y se exportaron en un formato. STL (estereolitografia)
para ser luego ser mejorado con el software CAD 3D ANSYS SpaceClaim® (fFigura 1D), en este modelo el tejido blando
(mucosa) fue omitido debido a que aporta muy poco en la fijacion y estabilidad de los implantes por su bajo mddulo de elasticidad.
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Figura 2. Metodologia empleada en el proceso de reconstruccion y modelamiento 3D del maxilar inferior.

De acuerdo con la caracterizacion del tejido déseo, las condiciones anatomicas de la mandibula y la calidad dsea fueron

seleccionados implantes de longitud 10 mm y un didmetro enddseo de 3,5 mm, la caracteristica en detalle se muestra en la Figura
3.
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Figura 3. CAD 3D de implantes seleccionados con sus respectivos pilares

Al implementar las posiciones definidas para la insercion de los implantes (Figura 1) en la geometria de reconstruccion obtenida,
se crea la primera variable para los modelos a analizar. Los implantes méas distales son colocados en la zona de que comprende
los premolares y se insertan con inclinaciones de 17° o 30° tomando como referencia el reborde de la zona alveolar, en la Figura
4a y Figura 4b se puede visualizar como quedan los implantes dentro del tejido dseo para cada modelo, para una mejor



visualizacién de los implantes inclinados se generan vistas sagitales de derecha e izquierda. El ensamble se complementa con los
pilares angulados y pilares rectos como soportes de la barra y se usan tornillos como elemento de sujecién para asegurar la barra.

Figura 4. Posicion para la insercion de implantes en el tejido 6seo aplicando técnica all on four, a. Insercién implantes a 17°, b. Insercion implantes 30°.

Con la insercién de los implantes ya establecida se generan las trayectorias de para la barra, se generan dos trayectorias
principales las cuales pasan por todos los implantes creando arcos y al final se dejan voladizos de 25 mm partiendo desde el centro
del implante posterior, sobre las trayectorias se generan los cuerpos de la barra con secciones transversales de acuerdo con la
Tabla 1, los cuales se combinan con los casquillos para completar el disefio de las barras soporte. Con estas geometrias se define
la segunda variable y se crean los 6 modelos para el analisis (Figura 5).
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Figura 5. Alternativas de barra soporte para rehabilitacion con prétesis hibridas. a. modelo de barra con perfil rectangular con implantes insertados a un
angulo de 17° (a-r) y 30° (b-r) b. modelo de barra con perfil T con implantes insertados a un angulo de 17° (a-t) y 30° (b-t). c. b. modelo de barra con perfil S
con implantes insertados a un angulo de 17° (a-i) y 30° (b-i)

Tabla 1



Propiedades geométricas seccidn transversal barra.

Geometria Altura (mm)  Ancho (mm) Area (mm?) Inercia (mm*)

Perfil R 3.7 4.5 16.55 18.9
Perfil T 3.8 44 7.28 8.9
Perfil S 3.8 4.4 10.68 19.5

Se establece como primera figura una seccion transversal rectangular con redondeos en la cara superior (modelo r, perfil
rectangular) (Figura 5r), como segunda geometria se establece una con seccion transversal en forma de “T” (modelo t, perfil T)
(Figura 5t), como tltimo modelo se define uno con seccion transversal en forma de “I” (modelo i, perfil S)(Figura 5i).

Los perfiles para la barra se seleccionaron por tener una buena inercia y con esto lograr disminuir la deflexion que se presenta
y que pueda afectar la unién entre el implante y el hueso, el modelo r con una inercia I, = 18.5 mm*, el modelo t con una inercia
I, = 8,9 mm* y el modelo i con una inercia de I, = 19.5 mm* (Tabla 1)

2.2. Propiedades mecanicas de los Materiales

Para cada elemento del ensamble se definieron el médulo de elasticidad y la relacién de Poisson como propiedades mecanicas
para realizar el analisis por elementos finitos. Para la simulacidon los materiales se tomaron con un comportamiento lineal,
isotrépico y homogéneo para todos los elementos. Estas simplificaciones se consideran apropiadas y suficientes para el objetivo
de este estudio. Para el caso de la barra se establecié una aleacién Cromo-Cobalto-Molibdeno ASTM F-75 muy utilizada en
disefio de diferentes elementos quirargicos [13]. Para los elementos de fijacién (Implantes, Pilares y Tornillo) se establecieron
propiedades de acuerdo con el estandar de fabricacion de estos elementos [14], para los implantes se definié una aleacion de
titanio grado 4, para los pilares y tornillos, se establecié como material una aleacion de titanio grado 5. Las propiedades mecanicas
de estos materiales se presenten en la Tabla 2.

Para determinar el médulo de elasticidad (E) de los tejidos cortical y trabecular a partir de las tomografias computacionales se
utilizé la metodologia empleada por Morgan et, al. [15], en el que utiliza el conjunto de ecuaciones 1. Para el calculo del médulo
de rigidez (E) se requiere de la determinacion de la densidad aparente (p,;,), esta densidad depende de la densidad ceniza (pgsp)
y la densidad radiolégica pycr, estas son calculadas a partir de las mediciones de la densidad 6sea computacional la cuales se
miden sobre las tomografias computacionales como se muestra en la Figura 6. Los resultados de este procedimiento se muestran
en la Tabla 2.

Figura 6. Medicion densidad 6sea computacional (HU) sobre seccion transversal de tomografia mandibular, a. HU
Hueso Cortical, b. HU Hueso trabecular.



Pqcr [9k;HPO,/cm3]=0,000705 - HU - 0,000581

Pqcr [gCHA/cm3]=1,15 - Pqct [gk,HPO,/cm?3] - 0,0073
Pash [9/cm?]=0,8772 - pocr [gCHA/cm3] +0,0789 O
Papp [9/cm?]=1,58 pyey [g/cm®] +0,00011

E [MPa]=6850 - p,, 19 [g/cm?]

Ecuacion 1. Férmulas de Morgan para Calculo del Médulo de Young con base a la densidad 6sea computacional.

Tabla 2

Propiedades mecéanicas elementos del modelo.

Materiales por elemento Elementos Madulo de Poison Yield Densidad Referencia
Elasticidad Ratio Stress kg. m®
(GPa) (MPa)
Hueso cortical HC (Figura 7d) 13.7 0.3 120-130 [16],[171,[12]
Hueso Trabecular HT (Figura 7e) 1.37 0.3 5.5-6.5 [16],[17],[12]
I Pilar (Figura 7c)
Titanio Grado 5 Tomillo (Figura 7c) 114 0.33 940 [14]
Titanio Grado 4 Implantes (Figura 7b) 104 0.37 650 [14]
ASTM F-75 Barra (Figura 7a) 216 0.30 920 8300 [14],[13]
Overdenture Corona dental 4.5 0.35 [16]

2.3. Definicion de contactos

Para el estudio se emplean dos tipos de contactos (bonded y no separation), como en el caso de estudio se simula una condicion
de oseintegracion completa, se emplean los tipos bonded para las superficies de contacto del pilar e implantes con el hueso y
también en los contactos entre pilares e implantes; el contacto no separacién se emplea para evitar la penetracion de un elemento
con el otro, por esto se emplean en las superficies del tornillo y entre el pilar y la barra. Estas condiciones se aplican para los 6
modelos.

2.4. Convergencia.

Se realizé un andlisis de convergencia para definir la cantidad de elementos necesarios para obtener resultados adecuados en la
solucidn de las diferentes modelos, como resultados del analisis de la convergencia se establecieron los siguientes tamafios para
cada elemento: Un tamafio de elementos de 0,3 mm para la geometria del hueso trabecular, 0,25 mm hueso cortical, 0,25 mm
implantes, 0,25 mm para pilar y tornillo, por Gltimo, un tamafio 0,3 mm para la barra; los tamafios de elementos se aplican a todos
los modelos definidos y quedan representados como se ve en la Figura 7.

Para el enmallado de los componentes del ensamble se implementaron elementos solidos tetraédricos de 10 nodos, al aplicar
estas condiciones en el enmallados de los ensambles se generan una cantidad de elementos y nodos por piezas para los ensambles,
los resultados se observan en la Tabla 3.

Tabla 3

NUmero de elementos y de nodos por pieza del ensamble.

Pieza No elementos No Nodos
a 346648 556945
b 120454 192640

c 168700 263302



d 517021 894716
e 546930 846698

a. Barra soporte b. Implante c. Pillar y tornillo

d. Hueso cortical e. Hueso trabecular

Figura 7. Discretizacién modelos 3D, a. Enmallado barra con 346648 elementos, b. Enmallado Implante con 31412 elementos, c. Enmallado Pilar y
tornillo con 44171 elementos, d. Enmallado hueso cortical con 517021 elementos, e. Enmallado hueso trabecular con 546930 elementos.

2.5. Modelo de carga

La mandibula como componente movible del sistema estomatognatico se encarga de transportar las fuerzas producidas por los
musculos (Fuerzas masticatorias) hacia las superficies de contacto de los elementos que conforman la dentadura (Fuerzas
oclusales), estas fuerzas se aplican en la zona anterior (Inter caninos), y la zona posterior (Premolares y molares). En el proceso
de masticacion se producen las mas altas condiciones de fuerza al realizar movimientos verticales en la mandibula (apertura y
cierre), por otro lado, las fuerzas creadas en el movimiento horizontal (derecha - izquierda), y movimientos trasversales (atras —
adelante), son considerados de baja aplicacion de fuerzas [18].

La parte anterior de la mandibula (zona que abarca los molares més distales hasta los premolares) es la zona donde se generan
las fuerzas oclusales de mayor intensidad de acuerdo a diferentes estudios[18],[19],[20], no obstante, en el proceso de masticacion
la zona anterior (zona que comprende los incisivos y caninos), presenta fuerzas con menor magnitud pero al estar ubicada en la
parte méas delgada del hueso que comprende la mandibula, los esfuerzos en esta zona actian con una intensidad considerable.

Para el estudio se establecié una condicion de carga | en el cual se simula condiciones normales de masticacidn, se aplica una
fuerza distribuida en direccidn perpendicular a la superficie de contacto (corona dental), dicha fuerza se distribuye en la parte
izquierda de la mandibula cubriendo desde la zona posterior hasta la anterior, (FO = 63 N Primer molar izquierdo, F1y F2 =
50 N en premolares izquierdos, F3,F4 y F5 = 24 N en canino e incisivos izquierdos) [14] (Figura 8a).
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Figura 8. Modelos de cargas, a. Fuerzas distribuidas zona anterior y posterior, Fuerza de 24 N en cada incisivo y canino, 50 N En cada premolar y 63 N en
el primer molar, b. Definicién modelo de cargas en software ANSYS.

3. Resultados

Para la determinacion del comportamiento biomecanico de la UDA, se establecieron los esfuerzos y deformaciones de cada uno
de los tejidos y componentes involucrados para cada modelo seleccionado.

Tabla 4 presentan los resultados de esfuerzos VM méximos por elementos y tejidos éseos, los modelos aplicando la condicién
de carga I, los resultados se seleccionaron de hacer un analisis de esfuerzos VM (Von Mises).

Tabla 4

Resultados esfuerzos VM maximos con condicién de carga |

Resultados esfuerzos maximos modelo de barra r, fuerza |

Modelo H-C H-T Implantes Pilar Barra
Esfuerzo Esfuerzo  Esfuerzo  Esfuerzo  Esfuerzo

Max. Max. Max. Max. Max.

(MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (MPa)

a-r 82.87 6.45 364.73 116.37 233.66

b-r 114.62 4.88 362.99 90.34 253.23
Resultados esfuerzos maximos modelo de barra t, fuerza |

a-t 92.44 6.60 342.80 139.80 342.25

b-t 105.22 4.65 325.33 83.81 370.02
Resultados esfuerzos maximos modelo de barra i, fuerza |

a-i 94.38 7.72 339.75 122.29 191.61

b-i 116.08 4.95 335.77 83.005 198.46

La distribucion de esfuerzos VM en los elementos de fijacion (implantes, pilares y barra) presenta mayor concentracion en la
zona del implante distal del lado donde se aplica la condicién de carga (Figura 9), esta zona de los elementos en contacto con el
implante inclinado es la que presenta los esfuerzos VM maés altos del sistema. En la mayoria de los casos el implante es el que
recibe la mayor intensidad de las fuerzas oclusales lo que crea que los esfuerzos sean mas altos en este elemento el cual es
fundamental para la estabilidad de la protesis, los esfuerzos VM maximos de estos elementos estan en un rango entre los 325 a
365 MPa.
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Distribucién de esfuerzos VM para la barra, implantes y pilares para todos los modelos analizados al aplicar la condicién de carga |

b-t .
b-r b-i

Figura 10. Distribucion de esfuerzos VM en el hueso cortical para todos los modelos con condicion de carga I.



Los esfuerzos en la barra varian de acuerdo con la inercia de cada geometria definida, los esfuerzos mas altos se encuentran en
los modelos con menor inercia (perfiles T), estos presentan esfuerzos maximos entre 342 y 370 MPa los cuales estan en un rango

muy cercano a los esfuerzos de los implantes. Los pilares son los elementos que presentan los esfuerzos VM mas bajos entre los
elementos de fijacidn, sus esfuerzos maximos van desde los 90 hasta los 140 MPa.

Para el caso de los tejidos seos, los esfuerzos VM méaximaos al igual que con los elementos de fijacién, se centran en la zona
del agujero para el implante distal, alcanzando su valor méaximo en el modelo a-i (116 MPa) y esfuerzos minimos de 88 MPa en
el modelo a-r, los esfuerzos se distribuyen principalmente en la zona de la cresta alveolar como se muestra en la Figura 10.
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Figura 11. Distribucién de esfuerzos VM en el hueso trabecular para todos los modelos analizados al aplicar condiciones de carga .

Los esfuerzos VM en el tejido trabecular presentan los mas bajos de todos los componentes estando en el rango de 4.6 a 7.7
MPa, estos esfuerzos varian dependiendo la inclinacion de los implantes, en casos con inclinacion a 30 grados los esfuerzos
maximos se distribuyen en la zona baja y en el reborde de la perforacién para el implante de la zona critica el modelo con el mejor
comportamiento es el modelo b-t con esfuerzos de 4.6 (Figura 11), para el caso de los modelos con inclinacion a 17 grados los

esfuerzos VM maximos se centran en la zona baja de la perforacion y el modelo con el esfuerzo VM maés bajo es el modelo a-r el
cual presenta un esfuerzo VM méximo de 6.44 MPa (Figura 11).

4, Discusién

El uso de la simulacién computacional permite visualizar el comportamiento biomecénico de diferentes modelos, en este estudio
se evalUan los esfuerzos en modelos donde se varian la inclinacion y posicion de los implantes distales y la geometria de la barra,



con lo cual se realizan comparaciones y se definen variables funcionales para implementarse en el disefio de una prostesis hibrida,
al seleccionar un modelo funcional se reducen los riesgos de fallas por fuerzas oclusales y prolongar la vida Gtil de la estructura
de la protesis.

Al analizar los modelos de acuerdo con la inercia de la barra, se observa que los modelos a-i y el b-i los cuales tienen una
geometria transversal con forma de perfil S, presenta los esfuerzos VM maés bajos al ser comparados con los deméas modelos. En
los casos de estudio, al presentar variaciones en las areas entre los modelos, los esfuerzos maximos se concentran en los modelos
con menor inercia (modelos a-ty b-t, Figura 9), este comportamiento es similar al mostrado en el estudio de G. de la Rosa Castolo
[14] en el que emplean geometrias circulares con variaciones en los diametros. Estos resultados validan la primera hipotesis
planteada, donde se propone que al implementar una geometria con inercias mas altas se logra reducir los esfuerzos sobre la barra
y por ende las deflexiones, dado que hay menor deformacién como resultado de los esfuerzos.

Al comprar las distribuciones de esfuerzos entre los elementos de fijacion, los esfuerzos de la barra presenta una mayor
distribucion de esfuerzos a lo largo de todo el elemento (Figura 9), centrandose principalmente en la zona critica del disefio (zona
del implante posterior izquierdo), por otro lado, los implantes y pilares aunque no muestran una gran distribucién de esfuerzos a
lo largo del elemento, presentan zonas especificas con concentradores de esfuerzos, los cuales se dan principalmente en la zona
de contacto que existe entre los dos elementos (implante-pilar) y entre el pilar y la barra, al analizar el comportamiento de los
implantes en los estudios realizados por Aaron, [10] Topkaya, [8] y de la Rosa, [14] se logra establecer un comportamiento con
esfuerzos elevados en la cresta del implante, siendo en diferentes casos la cara superior en contacto con el pilar, al comparar los
resultados obtenidos con los encontrados en la literatura se establece que el implante presenta un comportamiento tipico de los
implantes empleados para presis hibridas.

En el estudio de la Rosa [14] el comportamiento en los implantes muestra mayor concentracion de esfuerzos es la superficie de
la cara superior del implante la cual esta en contacto con el pilar, en esta zona alcanza esfuerzos VM maximos de 375 MPa; en
los resultados de este estudio los esfuerzos VM maximos en todos los modelos no superan los 365 MPa (Tabla 4); al analizar la
distribucion y el rango de esfuerzos se deduce que los implantes estan funcionando de manera adecuada dado que presentan un
comportamiento tipico y el material no va a fallar debido que los esfuerzos VM maximos no superan los esfuerzo de fluencia del
material.

El tejido cortical o de hueso compacto, recibe gran parte de las fuerzas oclusales dado que es el primer tejido 6seo en contacto
con los implantes y pilares angulados, al visualizar el comportamiento de los esfuerzos VM en el hueso cortical en todos los
modelos, se puede observar que existe una propagacion de esfuerzos con similitudes entre ambas configuraciones(Figura 9),
tenido esfuerzos VM maés altos en los modelos con inclinacion de 30 grados (Figura 12),esta diferencia se da debido al mayor
contacto existente entre los elementos de fijacion con el tejido cortical. Al analizar el comportamiento de los esfuerzos (Figura
10) se observa que para todos los modelos las condiciones criticas se dan en el reborde del agujero para el implante inclinado de
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la izquierda, siendo esto una distribucién de esfuerzos similar a los encontrados en los estudios de Aaron, [10] Barao, [11]
Topkaya, [8] y Liu.



El tejido trabecular junto con el tejido cortical, se encargan de proporcionar estabilidad a la estructura soporte de la protesis,
Sin embargo, a diferencia del tejido compacto, el tejido trabecular tiene una resistencia inferior, lo que provoca que gran parte de
las fallas ocurran en las zonas de contacto con los implantes [11]. Debido a esta baja resistencia, se busca reducir la concentracion
de esfuerzos en el tejido. Al comparar los esfuerzos VIM maximos, los modelos con una distribucion de implantes a 30° (posicién
b) presentan una menor concentracion de dichos esfuerzos, ya que gran parte de las resultantes de las fuerzas oclusales las esta
soportando el tejido cortical. Por otro lado, los modelos con inclinaciones de 17° exhiben esfuerzos mas elevados en el tejido
trabecular. Al comparar estos resultados con los obtenidos al aplicar una distribucién de implantes rectos, como muestra V. Barao
[11] en su estudio, se puede entender que a medida que las inclinaciones son menores, la relacién de esfuerzos aumenta en el
tejido trabecular.

Al analizar la distribucion de esfuerzos sobe el tejido trabecular en todos los modelos (Figura 11), se observa una diferencia
en como se concentran los esfuerzos segun la distribucion propuesta de los implantes, al analizar el comportamiento de los nodos
en las zonas criticas y a lo largo de las perforaciones, se logra comprende de mejor forma el comportamiento de los esfuerzos, se
seleccionaron nodos de la superficie de contacto del tejido trabecular con el implante inclinado, tomando como principales las
zonas criticas las cuales son el borde superior e inferior de la perforacién, en la Figura 13 se pude visualizar los nodos tomados
para todos los modelos.

Figura 13. Seleccion de nodos criticos sobre tejido trabecular

Para las distribuciones de 17 grados los esfuerzos VM méximos en el tejido trabecular se dan en principalmente en dos zonas
(Reborde superior e inferior), todos los modelos con la inclinacién de 17 presentan un comportamiento similar en el que se generan
concentradores de esfuerzos en las zonas criticas, dichos esfuerzos VM son superiores al esfuerzo del material, para el resto de
las zonas de las perforaciones para los implantes, los modelos con distribucion a 17 grados presenta un comportamiento mas
uniforme y estable con esfuerzos dentro del rango del esfuerzo de fluencia del material (Figura 14).

Los modelos con implantes a 30 grados a diferencia de los de 17 presentan esfuerzos con un comportamiento mas uniforme a
lo largo de las perforaciones para el implante inclinado tal como se muestra en la Figura 15, estando dentro del rango del esfuerzo
de fluencia para el tejido trabecular, al igual que las distribuciones a 17 grados los esfuerzos méaximos se dan en el borde superior
y la zona inferior del agujero, al comparar el comportamiento del tejido trabecular del modelo b-t (modelos que presenta los
esfuerzos mas bajos), con el modelo a-t con el que comparten la misma geometria para la barra (Figura 16), se logra visualizar
como el comportamiento de los modelos con implantes a 30 grados presentan una mejor distribucidn, al tener en cuenta este
comportamiento de los esfuerzos, se selecciona el modelo con una barra con perfil T y distribucion a 30 grados (modelo b-t), el
cual presenta los esfuerzos mas bajos en el elemento critico del ensamble (tejido trabecular) para la protesis implanto soportada.
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5. Conclusiones

Con base a los resultados obtenidos se puede concluir lo siguiente.

(1]

[2]

(3]

[4]

(5]

(6]

[7]

8]

(9]

La geometria de la barra tiene un impacto significativo en la distribucion de los esfuerzos en los elementos de fijacién. Los
disefios con mayor inercia exhiben menores esfuerzos en la barra, lo que resulta en reduccion de las deflexiones, sin embargo,
las tres geometrias propuestas son viables para su implementacion en protesis hibridas.

La distribucion e inclinacion de los implantes son variables que afectan la forma en que se distribuyen los esfuerzos en el
hueso. Al aumentar la inclinacion, los esfuerzos se incrementan en el tejido cortical y se reducen en el tejido trabecular,
siendo este tejido trabecular el mas propenso a sufrir fallas mecanicas debido a su baja resistencia.

Para la condicion de carga definida, los modelos con implantes inclinados a 30 grados presentan esfuerzos VM inferiores a
los esfuerzos de fluencia de todos los elementos y por lo consiguiente se definen como la mejor alternativa para la
rehabilitacion.

El disefio de barra con forma de perfil T es el mejor modelo dado que el modelo b-t presenta la mejor distribucion de esfuerzos
en el tejido trabecular el cual es el méas propenso a fallar.
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