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Resumen

En el tratamiento ortoddncico, se emplean arcos fabricados con aleaciones de NiTi.
Estos arcos generan fuerzas que son dirigidas por los brackets y transmitidas a la Unidad
Dentoalveolar (UDA), compuesta por el ligamento periodontal (LPD), el diente, el hueso
cortical y el hueso trabecular. Debido a sus caracteristicas de memoria de forma y su
sensibilidad a temperaturas especificas, durante el tratamiento estos arcos provocan que la
UDA experimente esfuerzos resultantes del gradiente térmico ocasionado por la ingesta de
alimentos. Por esto, en este estudio se investigd la influencia de la temperatura en el
comportamiento biomecanico de la UDA de un incisivo central superior al utilizar arcos de
NiTi mediante simulaciones por elementos finitos. Se cre6 un modelo tridimensional de la
UDA a partir de tomografias computarizadas, y se incluyeron los elementos externos (bracket
y arco ortodoncico), teniendo en cuenta las propiedades de memoria de forma del arco.
Luego, se evaluaron los esfuerzos maximos de Von Mises y las deformaciones obtenidas.
Los resultados revelaron que los esfuerzos méximos aumentaron aproximadamente un 5%
cuando el arco fue expuesto a 60°C en comparacion con una exposicion a 37°C. Estos
hallazgos implican posibles beneficios adicionales para el paciente, ya que se logran

pequefios desplazamientos adicionales durante el tratamiento.
1.1 Introduccién

La ortodoncia busca mejorar los procedimientos realizados en pacientes mediante
avances en los materiales utilizados. En la actualidad, el arco ortodoncico ha evolucionado
gracias a las aleaciones de cobre-niquel-titanio (NitiCu), que le confieren propiedades como
memoria de forma, baja friccion superficial y super elasticidad [1], [2]. Estos arcos, al
colocarse en los brackets o soportes, se deforman y adaptan a la condicion bucal del paciente
durante la etapa inicial de alineacion y nivelacion [3]. Debido a sus caracteristicas, estos
materiales intentan recuperar su forma original, ejerciendo una fuerza que estimula el
ligamento periodontal [4]. Sin embargo, si las fuerzas generadas por la aleacion NiTi son
demasiado intensas, pueden ocasionar molestias persistentes en el paciente [5], afectar la
circulacion sanguinea en el ligamento periodontal y provocar una interrupcién del suministro

de sangre [6], lo que repercute negativamente en la salud oral del paciente.



Los arcos de Niti utilizados en la practica clinica se fabrican y comercializan con
sensibilidad a tres temperaturas, clasificadas como tipo 1, que son aleaciones tradicionales
de NiTi altamente super elasticas y se activan a 27°C; tipo 2, que son termo activos y se
activan a 35°C; y tipo 3, que son termo activos y se activan a temperaturas superiores a 40°C
[7]. Estos tres tipos de arcos se utilizan segun las caracteristicas especificas de la dentadura
del paciente. Sin embargo, debido a estas propiedades, generan fuerzas en la unidad
dentoalveolar (UDA) que pueden variar durante el tratamiento cuando el paciente consume
alimentos a temperaturas superiores a la temperatura base del arco [8]. Para abordar estas
problematicas, la ortodoncia ha recurrido al uso de métodos de elementos finitos con el fin
de predecir los movimientos dentales y optimizar el proceso de tratamiento. Por lo tanto, la
aplicacion de la biomecénica en el campo de la ortodoncia es fundamental, ya que permite
predecir sobrecargas y posibles dafios en los tejidos de la unidad periodontal. La utilizacion
de elementos finitos en tratamientos ortodoncicos permite modelar estructuras de geometria
compleja, como la UDA, y reproducir fendbmenos fisicos con un alto porcentaje de
confiabilidad del 97% en los resultados obtenidos [9]. Esto nos brinda una evaluacion precisa
y una aplicacién adecuada de las cargas mecanicas sobre los ligamentos periodontales [10].

La presente investigacion se llevo a cabo mediante un andlisis de elementos finitos
en un incisivo central superior sometido a un tratamiento ortoddncico, con el objetivo de
determinar la influencia de la temperatura al utilizar un arco de NiTi. En este caso, se
selecciond el tipo 2 de arco, que es sensible a temperaturas superiores a 35°C y presenta
caracteristicas de memoria de forma (SMA). Para construir el modelo de la unidad
dentoalveolar (UDA), se utilizaron tomografias computarizadas, lo que permitié reconstruir
cada uno de los componentes mediante técnicas de segmentacion, incluyendo el diente, el
hueso trabecular y cortical, y el ligamento periodontal. Los resultados obtenidos incluyeron
el comportamiento biomecanico de la UDA, el analisis de los esfuerzos generados en el
ligamento periodontal con y sin la influencia de la temperatura en el tratamiento ortoddncico,
asi como la comparacion con hallazgos cualitativos y casos reportados en la literatura

cientifica.



1.1 Modelos de simulacion computacional utilizando materiales con memoria de forma

en odontologia

En el campo de la ortodoncia, se han llevado a cabo diversos estudios enfocados en
el comportamiento de los tejidos durante los tratamientos. Por ejemplo, Fajardo et al.
utilizaron elementos finitos para evaluar la distribucion de esfuerzos y deformaciones en
incisivos inferiores, brackets, arcos y ligamento periodontal en pacientes con diferentes
niveles de disminucion del periodonto. Estos autores ubicaron el arco entre el canino y el
premolar en la parte posterior del bracket y el molar, y establecieron ecuaciones lineales y
cuadréaticas para relacionar esfuerzos y desplazamientos con la altura dsea en distintos
escenarios de disminucion del periodonto, logrando determinar la magnitud de fuerza
aplicable con un minimo error [11].

Por otro lado, Lépez et al. evaluaron el comportamiento del incisivo central inferior
en el tratamiento ortoddncico, analizando los esfuerzos maximos presentes en el ligamento
periodontal, diente, hueso trabecular, cortical y bracket. Su objetivo fue evitar posibles
problemas durante el proceso de tratamiento, como la oclusion vascular y la interrupcion del
suministro sanguineo al ligamento periodontal debido a una carga excesiva en la unidad
dentoalveolar. Para lograrlo, determinaron el tipo de material del arco para proporcionar un
mejor estimulo mecanico y una respuesta bioldgica éptima de la unidad dentoalveolar [12].

Otros estudios se han centrado en el comportamiento de los componentes externos,
como el arco ortoddncico. Razali et al., por ejemplo, evaluaron la influencia de la friccion de
unién en las caracteristicas de fuerza y deflexion del arco de NiTi, considerando distintas
magnitudes de deflexidn y temperaturas orales. Estudiaron la evolucion de la tensién normal
y la fraccion de martensita en un modelo de elementos finitos para analizar el
comportamiento super elastico durante la flexion [8].

Gatto et al. investigaron las propiedades mecanicas de los arcos NiTi super elasticos
y térmicos con el fin de seleccionar adecuadamente los alambres de ortodoncia. Realizaron
pruebas de flexion en siete tipos de arcos NiTi de diferentes tamafios (0,014 y 0,016
pulgadas), cominmente utilizados durante la fase de alineacion. Con una temperatura
constante de 37°C, encontraron que los arcos térmicos de NiTi ejercian fuerzas de trabajo
menores en comparacion con los arcos super elasticos del mismo tamafio en todas las pruebas
[13].



En el estudio de Bellini et al., se realizaron descripciones y comparaciones de las
propiedades mecénicas de ocho alambres de ortodoncia de niquel-titanio ampliamente
utilizados, sometiéndolos a un ensayo de flexion de tres puntos con un espesor de 0,016
pulgadas. El objetivo fue determinar la influencia de los tratamientos térmicos en la pérdida
de super elasticidad. Se obtuvo el comportamiento de la pendiente de la meseta para cada
caso al someter los arcos al ensayo de flexion y tratamiento térmico [3].

Por otro lado, Harikrishnan et al. se centraron en el bracket, evaluando la deformacion
detallada de la pared de la ranura en brackets de acero inoxidable (SS) y titanio (Ti) durante
el torque de la raiz palatina mediante analisis de elementos finitos. Aunque estos estudios
evaluaron por separado el arco ortodoncico y el bracket sometidos a temperaturas y cargas,
no abordaron la influencia de la temperatura en el tratamiento y en la unidad dentoalveolar
(UDA) [14].

Sin embargo, es importante mencionar que los estudios sobre la aleacién NiTi
mencionados anteriormente no han incluido en su analisis la influencia de la temperatura en
el tratamiento y las repercusiones que esta propiedad puede tener. Esto podria deberse a la
complejidad de la aleacion NiTi, ya que es un material anisotrépico no lineal, lo cual dificulta

su correcta conformacion en el software de analisis.
2.0 Materiales y métodos

El desarrollo de la simulacion se llevd a cabo en tres etapas. En la primera etapa, se
utilizo la informacion de tomografias computarizadas para obtener la geometria basada en la
anatomia de los tejidos mediante técnicas de segmentacién. En la segunda etapa, se exporto
el modelo a un software CAD para realizar operaciones booleanas, completar tejidos y
eliminar superposiciones. En la tercera etapa, se generaron las condiciones anatémicas finales

del modelo.
2.1 Generacion del modelo 3D

El caso de estudio abordado en este trabajo se centra en un paciente que presenta una
maloclusion caracterizada por la intrusion del incisivo central superior izquierdo, lo que

significa que se encuentra en una posicion mas interna de lo habitual en relacion con los



dientes adyacentes. En la figura 1 se muestra el problema afrontado, la segmentacion a partir

de imégenes tomograficas y los diferentes tejidos que componen la UDA.
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A. Figura 1. Metodologia empleada en el proceso de reconstruccién y modelacion 3D
del incisivo central superior izquierdo. (a) Vista intraoral del diente intruido — (b)
Reconstruccion 2D (c) Reconstruccion 3D— (d) Componentes de la UDA
segmentacion.

Se utilizé un bracket estandar slot 0,022 x 0,028 de acero inoxidable. Inicialmente
se tomaron las dimensiones de este y se procedid a realizar la construccion en el
software CAD para que este fuera adicionado al modelo. Se agrego una seccion
adicional al bracket, mas especificamente para cubrir la parte frontal del canal, con el
fin de cumplir la funcién de la liga elastica que sujeta el arco ortodoncico.

En el caso del arco ortoddncico, se usé un modelo de aleacion NiTi de forma universal
con seccion transversal circular y diametro de 0,0016 pulgadas llevado a 3D,
partiendo desde la construccion del arco completo en CAD para posteriormente
identificar la seccion en la cual esta posicionado el incisivo central y fraccionar el
arco a una longitud adecuada para el modelo.

Posterior al proceso de segmentacion completado, se realizaron operaciones
booleanas corrigiendo posibles superposiciones presentes en la UDA. En esta etapa

se exportd el conjunto a un software CAD para obtener el ensamble de la UDA.



2.2 Propiedades mecanicas de los materiales utilizados en la simulacién

En esta simulacion, se emplearon materiales isotrépicos en su mayoria. Sin embargo,
es importante destacar que se consideré al arco ortodoéncico como un material anisotropico.
Este enfoque de seleccion de materiales permitié una representacion mas precisa de las

propiedades mecanicas en el analisis.
2.2.1 Descripcion del material con memoria de forma NiTi

Los alambres de NiTi utilizados clinicamente presentan una excelente resistencia a la
erosion, corrosion y desgaste [15]. Para este estudio, se empled un arco tipo 2 termo activo a
temperaturas superiores a 35°C.

Los arcos convencionales de NiTi utilizados en endodoncia estdn compuestos por un
56% en peso de niquel y un 44% en peso de titanio [16]. Estos arcos pueden existir en dos
estructuras cristalinas diferentes dependiendo de la temperatura: la fase austenita (alta
temperatura) y la fase martensita (baja temperatura). Estos arcos poseen propiedades de super
elasticidad y memoria de forma, lo que implica que la transicion de austenita a martensita
puede ser inducida por tensién o cambios de temperatura [17].

Cuando se aplica una carga al material, se produce la transformacion de la fase
austenita a martensita. Después de la descarga, la fase martensita se vuelve inestable y vuelve
a transformarse en la fase inicial, la "fase austenita". Esto, en Gltima instancia, resulta en la
recuperacion total de la deformacion al quitar la carga [18]. Este proceso se conoce como
bucle cerrado [19].

Es necesario caracterizar el comportamiento de un SMA, para este caso se uso el
modelo de Auricchio, el cual considera transformaciones trifasicas, suponiendo que el
material es perfectamente isotropico, siendo las siguientes: austenita a martensita
monovariante (A — S), martensita monovariante a austenita (S —A) y reorientacion de la
martensita monovariante (S —S). Pero en este caso solo se van a considerar dos fases: la
austenita (A) y la martensita monovariante (S).

Se introducen dos variables necesarias, fraccion de volumen de martensita &g y

fraccion de volumen de austenita &,. Estas variables cumplen con esta expresion:
$st+éa=1 1)



Manteniendo una variable interna independiente (¢,) y la variable dependiente de la

presion de fase de transformacion en funcion de la carga, es de la siguiente forma:

F=q+3ap (2
Con
3 1
= [=5:5 —tr(& 3
q Zs.sypstr(a) 3)
Donde:

a: pardmetro del material
5 = G — p1: desviador del tensor de esfuerzo
tr: operador de trazo

La evolucién de la fraccion de volumen de la martensita es expuesta asi:

—HAS(1 - &) F_RA A - S transformacion
& = P @
l —H54{g——— S > A transformacién

Estos parametros “H” son escalares y son definidos por la siguiente relacion:
HAS:{lsi RIS <F<RMSyF>o 5)
0 de lo contrario
HSA:{lsi R <F<RFyF<o ©)
0 de lo contrario
Donde:
RS =051+ a)
RS =051+ a)
RS =034(1+ a)
R = fA(1 + a)

(7)

Donde 6§ = oy, 0/° = oyp, 054 = aa5 Y 07" = g,y son esfuerzos criticos en el inicio y
final de martensita y austenita, estos puntos son mostrados en la figura 2.

En el caso del pardmetro a el cual representa la asimetria de tension-compresion. Si el
comportamiento de traccién-compresion es simétrico entonces @ = 0. Si no es asi y el estado

de tensién y compresion es uniaxial el pardmetro se puede vincular al valor inicial de la fase



de transformacion en tension de austenita a martensita o/° y compresion oS
respectivamente [20].

oS — oS

(8)

Figura 2. Diagrama esfuerzo-deformacion unidimensional para el comportamiento
super elastico[21].

Los pardmetros mencionados para el modelo SMA son los siguientes [21]:
a5 valor del esfuerzo inicial para la transformacion de fase directa de austenita martensita.
afAS . valor del esfuerzo final para la transformacion de fase directa de austenita en martensita
a24: valor del esfuerzo inicial para la transformacion de fase austenita de martensita inversa
afSA: valor del esfuerzo final para la transformacion de fase austenita de martensita inversa
&, : deformacion méxima de transformacién
a: parametro que mide la diferencia entre las respuestas del material en tensién y compresion

El esfuerzo deformacidn esta definido por las ecuaciones 9 y 10.

0=D:(c— &) 9
for = 55 o (10)

Partiendo del solido tridimensional 3D obtenido previamente, siendo compuesto por

diente, ligamento periodontal, hueso trabecular, hueso cortical, bracket y arco ortodéncico,
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todos con caracteristicas diferentes los cuales estan descritos en la tabla 1y tabla 2. Durante
el desarrollo del modelo, se realizaron simplificaciones utilizando materiales el&sticos
lineales, ya que esto result6 adecuado para alcanzar el objetivo establecido.

e Componentes internos de la UDA

Tabla 1. Propiedades de los componentes internos de la UDA y Bracket.

Propiedades

mecénicas de UDA- Modulo de Young Coefigiente de Referencia
(MPa) Poisson
Bracket
Diente 20 300 0,26 [12], [19]
Hueso cortical 13 700 0,26 [12], [22]
Hueso trabecular 1370 0,38 [12]
LPD 1 0,49 [12], [19]
Bracket 193 000 0,29 [11], [23]
Tabla 2. Propiedades del NiTi.
Propiedades mecénicas NiTi Referencia
Maodulo de Young 51700 MPa [11], [23]
Relacion de Poisson 0,33 [23], [24]
Super elasticidad
Pardmetro de endurecimiento 1000mMPa [23], [24]
Temperatura de referencia 296,5K [23], [24]
Limite elastico 140 MPa [12], [13], [24]
Parametro de carga 5,6 MPa °C*! [12], [20], [22]
Tension de transformacion 0,1 mm [8], [20], [22], [24]

3.0 Modelo computacional

Se realizaron ajustes en los contactos de los elementos para asegurar una mayor
precision en relacion con la realidad. En primer lugar, se consideré el arco ortodéncico y el
bracket, los cuales deben cumplir con ciertas caracteristicas. Inicialmente, se asumio que
ambos cuerpos no estan unidos y la friccion es minima. Se establecieron parametros como
factores de penetracion, areas de contacto y factores de deslizamiento, entre otros, para
definir el contacto adecuado. En este caso, se selecciond el contacto frictionless para el arco-
bracket. Para los contactos restantes se utiliz6 el contacto bonded. Esto se debe a que
idealmente no deben separarse ni existir deslizamientos entre estos elementos. Ademas, este

tipo de contacto permite simplificar el modelo y reducir los tiempos de simulacion.
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3.1 Modelo de carga

Este modelo implica el desplazamiento del arco ortoddéncico y la inclusion de un
gradiente de temperatura resultante de la ingesta de alimentos.

e Desplazamiento

Para recrear las condiciones reales del problemay debido a la complejidad que posee
el mismo, la primera etapa del proceso de carga consistio en llevar el arco a la posicion del
incisivo intruido en relacién con el incisivo central derecho y el incisivo lateral. Como se
muestra en la figura 3a para recrear el acople del arco en el paciente, sobre la cara superior
del corte realizado al hueso en la direccion del eje vertical (eje z) fue aplicado (zona resaltada
en amarillo en la figura 3b) el desplazamiento, logrando que se desplace en la fase de
alineacion y nivelacion. Se aplico un enfoque de segmentacion en cuatro etapas,

incrementando gradualmente cada 0,6 mm hasta alcanzar 2,5 mm.

Ux:0
UY:0
UZ: 2,5mm

Soporte

fiio > Soporte

simple

Figura 3. (a) Posicion inicial, condicion de desplazamiento aplicada en la cara superior
del hueso trabecular y condicién de desplazamiento fijo — (b) Posicion de instalacion.

e Temperatura

El gradiente térmico aplicado al arco ortoddncico fue aplicado emulando el caso real,
en el cual inicialmente es instalado el arco deformandolo y acoplandolo a la condicion clinica
del paciente, durante este proceso el arco permanece a temperatura ambiente “temperatura
corporal”. En la figura 4 es ilustrada como permanece constante hasta el tiempo 4 donde el
gradiente térmico es incrementado hasta 60°C (tiempo 9), el cual es el punto méaximo que el
paciente ingiera alimento sin que afecte su salud [25]. Este proceso es realizado de forma
incremental. Ademas de la condicion de desplazamiento incrementada desde el tiempo 0

hasta el 4 donde permanece contante.
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del arco temperatura térmico

e Temperatura ("C) s Desplazamiento

Figura 4. Grafica de las condiciones de temperatura en el tiempo — Condicion de

desplazamiento
3.2 Condiciones de frontera

Con el arco ortoddncico acoplado y deformado se obtuvo el valor de desplazamiento
del incisivo central derecho, con respecto al incisivo lateral y al incisivo central izquierdo,
estos dos ultimos quedaron fijos.

Desplazamiento fijo

Ya con las condiciones de frontera definidas para incisivo central, se aplico esta
condicion en el modelo 3D mediante un desplazamiento fijo aplicado en las caras extremas

del arco ortodoncico, tal como se observa en la figura 3.
3.3. Discretizacion del dominio

En proceso de mallado, se aplicaron técnicas de refinamiento para modificar la forma
de los elementos en las areas criticas y buscar la mejor relacion de aspecto, el cual es ilustrado
en la figura 6. En este caso, se utilizaron tetraedros de diez nodos y hexaedros de veinte
nodos para cada componente. Los elementos se acoplaron a todas las estructuras del modelo
con tamafos variando entre 0,5 mm y 0,05 mm. Este proceso resulté en un mayor nimero de
elementos y nodos en el modelo 3D, con un total de 321.366 elementos y 565.514 nodos.
Estos tamafios de elementos son suficiente para el presente andlisis dado que los errores de
convergencia no superan el 5%, asegurando que la malla no afectara significativamente los

resultados y obteniendo resultados mas confiables.
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b c d e

Figura 5. (a) Modelo mallado bracket, arco Modelo mallado (b) Diente — (c) LPD — (d)
Hueso cortical — (e) Hueso trabecular.

4.0 Resultados

Se presentan los resultados obtenidos a través del andlisis mediante el método de
elementos finitos. Destacando los aspectos relevantes y su interpretacion en relacion con los
objetivos del estudio.

El anélisis de los resultados se realizo para bracket, diente, ligamento periodontal,
hueso cortical y hueso trabecular. Los esfuerzos maximos de Von Mises con t=36°C y t=60°C

se presentan en la tabla 4.

NiTi
Unidad Esfuerzo Esfuerzo maximo
Dentoalveolar (UDA) méaximo (MPa) (MPa)
t=36°C t=60°C
Bracket 739.46 860.08
Diente 0,57548 0,6361
LPD 0,04249 0,044569
Hueso Cortical 0,15645 0,17715
Hueso Trabecular 0,20537 0,23824
Tabla 4. Esfuerzos maximos principales de la UDA, Bracket con temperatura t=36°C y

t=60°C
El pico més alto de esfuerzos se presentd en el arco ortodoncico NiTi seguido del

bracket, diente, hueso trabecular, hueso cortical y finalmente el LPD.
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e Bracket

Los esfuerzos del bracket se evidenciaron en el slot del costado lateral del incisivo
central, ademas de apreciarse una concentracion de esfuerzos en el slot del costado
opuesto del bracket, perteneciente al lado del incisivo lateral. Denotando adicionalmente
la diferencia en el aumento de esfuerzos del 16,3% “120.62MPa” en el bracket con

temperatura constante de 60°C.

Esfuerzos Von Mises [MPa] para T = Esfuerzos Von Mises [MPa] para T =
36°C 60°C
730,46 860,08
6573 764,52
575,14 668,95
492,39 573,39
210,81 477,82
325,65 382,26
24649 286,60
164,33 191,13
92,163 05,565
0 a
Deformacion [mm/mm] T=36°C Deformacion [mm/mm] T=60°C
0003852 0,0044802
000226 0002957
00006676 00014785
00002233 000055601
00001164 0,00024465
0313%e-5 0,00019572
6.985¢-5 0,00014679
4 §57e-5 8, 7H62e -5
2,320e-5 4,893de-5
40439 4,7142e-9

Figura 6. Estado de esfuerzos y deformaciones en el bracket para temperaturas
de 36°C y 60°C.
e Diente
Los esfuerzos para los dos casos en el diente se dieron en el &pice de laraiz, donde
a partir del cuello palatino hacia el medio de la raiz se incrementan gradualmente los
esfuerzos hasta llegar al punto maximo. Adicionalmente se evidencian una zona de

concentracion de esfuerzos en la base de la posicion del bracket.

Esfuerzos Von Mises [MPa] para Esfuerzos Von Mises [MPa] para
T=36°C T=60°C
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0,575448
0,51175
L p4dE02
|| 038420
0,32056
0,25653
L 0193

012937
0065645
0,0019157 a b

0,6361
0,56565
| p4o52

| 042476
0,35431
0,28387
L 0213
0,14297
0,072526
0,0020737 a b

Deformacion [mm/mm] T=36°C

Deformacion [mm/mm] T=60°C

3,5017e-5
3,1137e-5
|| 2,7256e-5
|| 2,3376e-5
1,3496e -5
1,5616e-5
L1 1,1735¢-5
7.855¢-6
3,0747e-6
0 4476e-8 a b

3,3843e-5
3,453%-5
. 3,0234e-5
| 2,50%e-5
2,1625¢-5
1,7321e-5
L 1,3016e-5
5,7116e-6
24071e-6
1,0256e-7 a b

Figura 7 . Estado de esfuerzos y deformaciones en el diente para

temperaturas de 36°C y 60°C. (a) Vista coronal frontal — (b) Vista coronal posterior.

e Ligamento Periodontal

Los esfuerzos para el ligamento periodontal en ambos casos se dieron en la zona

de contacto con el cuello labio palatino del diente (region cervical) sefialada con un

recuadro del color rojo en la figura 8, donde también se evidencia concentracion de

esfuerzos en la zona de la base de la raiz del diente. La diferencia de esfuerzos VVon Mises
entre el modelo t=60°C es de 5,18% “2079Pa” con respecto al modelo t=36°C.
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Figura 8. Estado de esfuerzos y deformaciones en el LPD para temperaturas de
36°C y 60°C. (a) Vista coronal frontal — (b) Vista coronal posterior — (c) seccion
transversal del LPD.

Se llevo a cabo un corte coronal en el tejido para obtener muestras de puntos en
la seccion transversal resultante. Este procedimiento resulto en la creacion de la figura
9, que representa el comportamiento del estado de esfuerzos a lo largo de la seccion. Se
observa similitud en las gréaficas para ambos casos, sin embargo, las magnitudes fueron
mayores en el modelo a temperatura de 60°C en comparacion con el modelo a

temperatura de 36°C.

Puntos seleccionados

Esfuerzos - Seccion transveral LPD
2103

Esfuerzo (Pa)
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o o (=] o (=] o
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Puntos seleccionados

we Temperatura (36°C) e Temperatura (60°C)

b

Figura 9. (a) Puntos seleccionados en el Hueso Cortical — (b) Grafica de
estado de la seccién transversal del LPD para temperaturas de 36°C y 60°C.

e Hueso Trabecular

Para el hueso trabecular las zonas con mayor concentracion de esfuerzos incluida
los puntos maximos para los dos casos fueron en la parte frontal cerca del limite cervical.
La diferencia de esfuerzos VVon Mises entre el modelo t=60°C es del 16% “32880Pa” con
respecto al modelo t=37°C.

Esfuerzos Von Mises [MPa] para Esfuerzos Von Mises [MPa] para
T=36°C T=60°C
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Figura 10. Estado de esfuerzos y deformaciones en el Hueso Trabecular para
temperaturas de 36°C y 60°C. (@) Vista coronal frontal — (b) Vista coronal
posterior

De igual manera que en el caso del LPD, para el Hueso trabecular se realizo el

mismo proceso, realizando un corte vertical en el tejido para obtener muestras de puntos

en la seccion transversal resultante. Este procedimiento result6 en la creacion de la figura

11, representando igualmente el comportamiento del estado de esfuerzos a lo largo de la

seccién. También se observd una tendencia similar en ambos casos, sin embargo, las

magnitudes fueron mayores en el modelo a temperatura de 60°C en comparacién con el

modelo a temperatura de 36°C.
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Figura 11. (a) Nodos tomados en el Hueso Cortical — (b) Grafica de estado de

la seccion transversal del Hueso Trabecular para temperaturas de 36°C y 60°C.
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e Hueso cortical

El estado de esfuerzos del hueso cortical en ambos casos se dio en los costados
laterales cerca al medial tercio coronal, donde hacia el interior los esfuerzos disminuyen.
La diferencia de esfuerzos VVon Mises entre el modelo t=60°C es del 13,2% “20700Pa”

con respecto al modelo t=36°C.

Esfuerzos Von Mises [MPa] para Esfuerzos Von Mises [MPa] para
T=36°C T=60°C
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Figura 12. Estado de esfuerzos y deformaciones en el Hueso Cortical para
temperaturas de 36°C y 60°C. (a) Vista isométrica coronal frontal (b) seccidn transversal
del Hueso cortical
Por ultimo, siguiendo el mismo procedimiento utilizado en el caso del LPD y
Hueso cortical, se obtuvo el estado de esfuerzos en la seccion transversal correspondiente.
De manera similar a los casos anteriores, se observé una tendencia comparable en ambos
escenarios. No obstante, las magnitudes de los esfuerzos fueron mayores en el modelo a

una temperatura de 60°C en comparacién con el modelo a una temperatura de 36°C.
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Figura 13. (A) Nodos tomados en el Hueso Cortical — (B) Grafica de estado de

la seccion transversal del Hueso Cortical para temperaturas de 36°C y 60°C.
5. Discusion

La industria odontoldgica, y en particular la especialidad de ortodoncia ha estado
buscando constantemente métodos para mejorar los procesos llevados a cabo con los
pacientes. Ha experimentado una evolucion y avance significativos en los materiales y
herramientas utilizados en el tratamiento ortodoncico, los cuales han contribuido a
perfeccionar la estética dental [26]. Estos avances han mejorado la eficacia del tratamiento
al prevenir problemas y promover la salud integral del paciente [27]. Como resultado de este
progreso, se han realizado numerosos estudios con el objetivo de mejorar el proceso
ortoddncico. En este contexto, el presente estudio se enfocd en determinar la incidencia de
los gradientes de temperatura en el comportamiento biomecanico de la Unidad Dentoalveolar
(UDA).

Los resultados obtenidos en cuanto a los esfuerzos maximos del arco, tanto antes de
la aplicacion del gradiente térmico como durante y después del mismo, muestran un
comportamiento de histéresis. Este hallazgo coincide con el estudio realizado por Gatto et al.
[13], quienes encontraron que las curvas de carga y descarga presentaron una tendencia
similar. En su investigacidn, sometieron los arcos a una temperatura constante de 37 grados
centigrados y a deflexiones de 2 y 4 milimetros, lo cual respalda la metodologia utilizada en

el presente estudio para el NiTi.
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En el caso del diente, se puede observar que los esfuerzos maximos se producen en
el &pice de la raiz. Estos resultados coinciden con las conclusiones obtenidas por Rudolph et
al. [26], dandose en las mismas zonas mencionadas. Ellos investigaron los tipos de fuerzas
ortodoncicas que generan mayores esfuerzos, especificamente en el apice de la raiz del
incisivo central superior. Sus hallazgos indicaron que las fuerzas de vuelco, extrusion e
intrusién provocan los mayores esfuerzos en el &pice de la raiz.

La descripcién matematica del ligamento periodontal es limitada en la literatura.
Segun Fredy et al. [9], esto puede dar lugar a errores en la informacion obtenida en las
simulaciones del movimiento ortodoncico. Un modelo matemético esta estrechamente
vinculado a las propiedades constitutivas del ligamento periodontal, y muchos modelos
asumen que estas propiedades son isotrépicas. En este estudio, se adoptd el enfoque de
Kushwah et al. [27] al considerar el ligamento periodontal con propiedades isotropicas, y
obtuvieron resultados similares en cuanto a los esfuerzos del ligamento periodontal en la
region cervical.

Se observa claramente un aumento en los esfuerzos maximos de VVon Mises en el
modelo con una temperatura de t=60°C en comparacion con el modelo con una temperatura
de t=37°C. Esta diferencia se traduce en un incremento de 2,079 Pa o un 4,98%, como se
muestra en la figura 9. Esta diferencia tiene implicaciones en el tratamiento, ya que, como
menciona Song et al. [19] en su estudio, el ligamento periodontal es sensible a los cambios
en los esfuerzos, lo que puede resultar en pequefias variaciones en los desplazamientos
debido a las cargas adicionales generadas en los tejidos de la unidad dentoalveolar, sin
embargo Zainal et al. [28] enuncia que el movimiento dental ortodoncico es afectado por
ciertos factores, como la magnitud, la frecuencia y la duracion de las fuerzas mecanicas
aplicadas a la UDA, por ende las pequefias variaciones adicionales en la fase de alineacién y
nivelacion dependeran de la continuidad con la que el paciente ingiera alimentos con
gradiente térmico.

Los esfuerzos en el hueso cortical se concentraron principalmente en los laterales
cercanos al tercio coronal medial, como se muestra en la figura 12. Después de acoplar el
arco en el paciente y aplicar el gradiente térmico, esta concentracion de esfuerzos se observo
en ambos casos, tanto a t=36°C como a t=60°C, aunque en proporciones diferentes. Estos

resultados coinciden con el estudio realizado por Lopez R et al. [12], donde se reportaron los
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esfuerzos maximos de VVon Mises en el area mencionada. La diferencia de esfuerzos entre
los modelos con t=36°C y t=60°C fue del 13,2% o 20 700 Pa, como se muestra en la
figura 13. Esta diferencia es el resultado de la influencia de la temperatura en el arco y su

propagacion hasta el hueso.
6. Conclusiones

El analisis biomecanico de los elementos de la Unidad Dentoalveolar, como el arco
y el bracket, revela una mayor concentracion de esfuerzos en los modelos con T=60°C en
comparacion con los modelos con T=36°C, después de aplicar el desplazamiento generado
por el arco de ortodoncia durante la fase de alineacion y nivelacion mediante el método de
FEA.

o El bracket para el modelo t=60°C mostro un aumento del 13,6% en relacion
con el modelo t=37°C.

e El diente en el modelo de t=60°C tuvo un aumento del 5,14% en relacion con
el modelo t=37°C.

e El ligamento periodontal en el modelo de t=60°C tuvo un aumento del 5,18%
en relacion con el modelo t=37°C.

e Los huesos cortical y trabecular tuvieron un aumento del 16% y 13,2%
respectivamente en relacion con el modelo t=37°C.

El ligamento es fundamental en el tratamiento ya que al ser sometido a cargas produce
el desplazamiento de los dientes, en este estudio se obtuvieron esfuerzos adicionales
producidos por la aleacion NiTi, estos resultan en pequefias variaciones adicionales en los
desplazamientos.

Al revisar la literatura existente, se observa una falta de informacion sobre esta
tematica. Los estudios encontrados se centran en objetivos muy especificos en el campo de
la ortodoncia. Por ejemplo, algunos estudios han evaluado el comportamiento del NiTi
sometido a cambios de temperatura, como es el caso de Razali et al. [8], pero no han abordado

su aplicacion en condiciones clinicas reales del paciente.
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