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Objetivos 

 

General: 

Evaluar mediante análisis de elementos finitos tridimensional la distribución de 

esfuerzos de los modelos de implantes mandibular de diferentes biomateriales. 

Además, esto permitirá imprimir en 3D por manufactura aditiva los diferentes 

prototipos diseñados, empleando prolicaprolactona (PCL). 

 

Específicos: 

1. Evaluar los efectos de las cargas sobre la flexión mandibular. 

2. Evaluar mediante SolidWorks la viabilidad de los biomateriales del implante. 

3. Investigar el efecto de un único parámetro de diseño de implante. 

4. Evaluar las propiedades de tensión y deformación de los implantes en la 

mandíbula. 

5. Imprimir en 3D mediante manufactura aditiva los implantes con mejores 

propiedades de tensión y deformación. 

 

Hipótesis 

La implementación de un biomaterial compuesto ayuda a la mineralización de la 

prótesis y al equilibrio de deformaciones y tensiones en la mandíbula. 
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INTRODUCCIÓN 

Los biomateriales nos permiten trabajar un gran número de aplicaciones en el área 

de salud, estos están diseñados con el fin de evaluar, tratar, aumentar o reemplazar 

algún órgano, tejido, hueso o alguna función del cuerpo [1]. En el momento de 

utilizar algún biomaterial se debe tomar en cuenta su biocompatibilidad, las 

reacciones que tendrá, citotoxicidad y las propiedades mecánicas que se debe tener 

dependiendo de la función del cuerpo que queramos aplicar. El tipo de biomaterial 

se puede clasificar como biomateriales de 1era generación, 2da generación y 3era 

generación [2,3]. 

Una de las aplicaciones más vistas de los biomateriales de 2da generación 

es en la cirugía maxilofacial o de mandíbula, las cuales se enfoca en la sustitución 

o reparación de la misma, ocupando como materiales las aleaciones de titanio junto 

con las de CrCo, ampliamente utilizadas hoy en día. Estos implantes tienen el riesgo 

de deterioro por corrosión debido a cómo se utilizan dentro del cuerpo humano. Por 

lo cual, diseñar una pieza con las características y materiales que imitan la 

estructura ósea nos permite obtener propiedades de biocompatibilidad y adsorción 

en implantes que funcionan como biomateriales de 3era generación. 

Predecir cómo se comportan los componentes óseos y de implante, 

considerando la anatomía de la mandíbula, la calidad del hueso y la cantidad de 

fuerza ejercida sobre la prótesis, exige una comprensión completa de los eventos 

mecánicos y biológicos [4]. En odontología aplicar una simulación de implantes 

implica la creación de un modelo con geometría y propiedades de los materiales 

bien definidos, además cargas y condiciones definidas. Estos cuatro parámetros 

definen esencialmente el modelo numérico y la exactitud de los resultados está 

directamente vinculada a ellos [5,6]. Los modelos sólidos de mandíbula, coronas, 

dientes o implantes dentales se pueden obtener directamente de escáneres 3D o 

construidos usando el software de diseño asistido por computadora [6,4]. 

Hoy en día el uso de software especializado como SolidWorks [7], Catia [8], 

NX [9], Free cad [10], Inventor [11], etc que tienen métodos de elemento finito, 

permite el diseño computacional y la elección de materiales específicos para su 

simulación tridimensional (3D). El diseño asistido por computadora 3D ha sido una 
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de las funciones más prácticas y útiles al momento de manufacturar una prótesis. 

El uso de estas herramientas no solo nos permite diseñar y manufacturar una pieza 

sino que permite realizar simulaciones de las propiedades mecánicas de las prótesis 

para modelar y verificar que son las adecuadas para sustituir o complementar con 

la función deseada. Por eso el método de elemento finito (MEF) del software 

SolidWorks es una de las opciones tanto para simular como para diseñar. 

El MEF es uno de los métodos numéricos más utilizados para resolver los 

problemas de la resistencia a la compresión y deformación. Dicho modelo consta 

de elementos interconectados por un número finito de puntos conocidos como 

nodos [12]. Estos nodos nos indican cual es la malla que pondrá SolidWorks al 

momento de seleccionar una simulación de sólidos para conocer sus propiedades 

mecánicas del material a estudiar. 
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CAPÍTULO 1: ANTECEDENTES 

1.1 Método de Elementos finitos (MEF) 

El método de elementos finitos (MEF) es uno de los métodos numéricos más 

utilizados para resolver los problemas de la mecánica continua, este se basa en un 

análisis discreto, y en la discretización física del dominio considerado. Viéndolo 

desde la física significa que el dominio físico real observado con números infinitos 

de grados de liberta (GL) puede ser reemplazado por un modelo geométrico 

discretizado  con un número finito de GL [12]. 

Este modelo consiste en motivos (grupo de puntos repetidos en un espacio) 

o nodos interconectados en una red. Estos tienen dimensiones definidas, 

propiedades físicas y geométricas simples, que juntas nos pueden simular el 

comportamiento de un sistema físico complejo. El conjunto de subdominios para 

todo el dominio se llama malla de elementos finitos. Cada motivo en malla tiene un 

número finito de grados de libertad. Las fuerzas no pueden actuar en la superficie 

del elemento finito o borde, sino sólo en nodos. Después de realizar los cálculos, a 

cada motivo se le asignan valores de desplazamiento que representan la reacción 

de todo el sistema a determinadas cargas y condiciones de contorno [12]. La malla 

puede ser predefinida en SolidWorks, dependiendo de qué tan grande o pequeño 

sea el Elemento Finito (EF), dará una mayor o menor exactitud a los resultados 

tomando en cuenta que al tener una malla más pequeña en el sistema provocará 

un esfuerzo de la RAM, por lo que se debe tomar a consideración del equipo que 

se utilice. 

El EF puede proporcionar datos cuantitativos detallados en cualquier lugar 

dentro del modelo matemático; por lo tanto, EF se ha convertido en una valiosa 

herramienta analítica en odontología. MEF puede indicar aspectos de biomateriales 

y tejidos humanos que difícilmente se pueden medir in vivo y puede predecir la 

distribución de estrés y tensión en las áreas de contacto que no son accesibles, 

como las áreas entre el implante y el hueso cortical, dentadura y encía, o alrededor 

del ápice del implante en el hueso trabecular [13]. 

La creación de un modelo en SolidWorks con una geometría y propiedades 

del material, las fuerzas y condiciones bien definidas, nos dará resultados más 



9 
 

precisos ayudando al modelo numérico de mejor manera. Para lograr resultados 

confiables en el EF tridimensionales, los modelos deben imitar las condiciones 

reales in vivo con la mayor precisión posible. Para este propósito, se considera que 

el hueso mandibular modelado completamente con huesos corticales y esponjosos 

se comportara anisotrópicamente [14]. 

 

1.2  Biomateriales 

El término biomaterial designa a aquellos materiales utilizados en la fabricación de 

dispositivos que interactúan con sistemas biológicos y que se aplican en diversas 

ramas de la medicina. Entre las características de los materiales no puede faltar la 

de ser biocompatibles, o biológicamente aceptables [15]. 

Básicamente los biomateriales se utilizan para establecer o mejorar un tejido, 

órgano dañado, favorecen la curación, nos ayudan a corregir problemas estéticos y 

pueden ayudar al tratamiento o diagnóstico de alguna enfermedad, el campo de 

investigación de biomateriales aporta soluciones a los problemas de salud que se  

presentan actualmente y que podríamos encontrar en el futuro. 

 

1.2.1 Metálicos 

Una vez establecidas ciertas técnicas quirúrgicas, se empezaron a introducir 

metales con fines terapéuticos, estos materiales además de presentar 

biocompatibilidad con los tejidos vivos que están en contacto con ellos, también 

debe presentar otras propiedades. Entre las más importantes debe tener una 

elevada resistencia a la corrosión y al desgaste, ya que si se produce la oxidación 

del metal, además de que el implante se debilitará también se producirá una 

liberación de sustancias de corrosión, que van a parar a los tejidos circundantes y 

que producen efectos no deseados. En el caso de los metales para implantes de 

tejido óseo, además deben poseer un módulo elástico adecuado, para que ocurra 

una eficiente transmisión de las cargas, y por último, dependiendo de la aplicación, 

una adecuada resistencia para soportar cargas cíclicas. 
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Teniendo en cuenta estos requerimientos, se dispone de tres materiales 

metálicos para utilizar en el mundo de la medicina como biomaterial, también 

descritos en las normas ISO 5832, AISI y ASTM F67-00. 

 

1.2.1.1 Aceros Inoxidables 

Los aceros inoxidables son mayormente utilizados en aplicaciones ortopédicas, 

como por ejemplo en implantes temporales (osteosíntesis). Una de las razones por 

lo que es considerado como un buen material es por las buenas propiedades 

mecánicas, su bajo costo y su buena capacidad de trabajo ya sea por la deformación 

plástica o la obtención de herramientas. 

Los aspectos negativos de los aceros inoxidables incluyen la presencia de 

níquel en las aleaciones y la posibilidad de corrosión por grietas en algunas 

formulaciones de aleaciones [16]. Entre las conocidas en las industrias de 

biomateriales podemos encontrar: 

 

Tabla 1 Biomateriales metálicos de Aceros Inoxidables. 

 

Estos aceros inoxidables se utilizan como biomateriales osteoarticulares, 

principalmente para la fabricación de clavos intramedulares, tornillos y placas de 

osteosíntesis [17]. 

 

1.2.1.2  Titanio o Aleaciones de Titanio 

El titanio es uno de los mejores en biocompatibilidad entre los metales de alta 

resistencia para los implantes. Si comparamos entre las aleaciones de titanio y 

titanio puro, podremos encontrar  que en las aleaciones llegan a ser un poco caras 

en su obtención, pero las propiedades mecánicas son más altas, en el caso del 
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titanio puro tenemos una biocompatibilidad mejor además de una óseo-integración 

más adecuada. 

Las propiedades mecánicas del titanio puro se adaptan a menudo bien a los 

requisitos de los implantes dentales, con titanio comercial puro grado 2 y grado 4 a 

menudo utilizados en este campo [16]. Podemos encontrar: 

 

Tabla 2 Biomateriales metálicos de Titanio y Aleaciones de Titanio. 

 

En el caso de la aleación Ti6Al4V es la más utilizada entre todas las presentadas, y 

una de las razones, es que presenta una elevada resistencia a la corrosión, gracias 

a la presencia de una delgada capa de óxido compacta y adherente, que pasiva el 

materia y que bajo condiciones fisiológicas determinadas presenta una velocidad de 

corrosión muy baja, sin embargo, no presenta una buena resistencia al desgaste 

[17]. 

 

1.2.1.3  Aleaciones Cromo-Cobalto 

En el caso de las aleaciones de cobalto son muy utilizadas en el campo biomédico, 

ya que poseen propiedades mecánicas muy buenas, además de que la calidad de 

estas propiedades está relacionada con la calidad con la que se obtienen estas 

piezas. Uno de los puntos a destacar es su alta resistencia a la corrosión y buena 

biocompatibilidad. 

Las principales ventajas del uso de estas aleaciones son que permiten que 

la tecnología de fundición se utilice para producir implantes de alta resistencia y alto 

módulo elástico, y que tienen una buena resistencia a la corrosión, especialmente 

a la corrosión por fricción, junto con una excelente biocompatibilidad. Las principales 

desventajas están relacionadas con el alto costo de la aleación, la baja resistencia 

a la fatiga que depende de la presencia de defectos metalúrgicos, la incapacidad de 

emplear deformación plástica [16]. Entre las más comunes encontramos: 
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Tabla 3 Biomateriales metálicos de Aleaciones de Cromo Cobalto. 

 

Las aleaciones de cromo se han utilizado durante mucho tiempo en diseños 

en odontología y actualmente para la fabricación de prótesis articulares, la aleación 

para forja se va utilizando para construcción de vástagos de prótesis que soportan 

grandes esfuerzos tales como cadera o rodilla. Los módulos elásticos de las 

aleaciones de cobalto son superiores a los aceros inoxidables y que afectan al 

proceso de transferencia de carga. Los elementos cobalto y cromo forman una 

solución sólida, se añade molibdeno para producir un grano más pequeño que 

aumenta la resistencia después de moldearlo o forjarlo [17]. 

 

1.2.2  Polímeros 

Debido a su versatilidad los polímeros representan el grupo más amplio y variado 

de materiales aplicados en la medicina, ya que mediante la adecuada combinación 

de características y métodos de fabricación pueden presentar una elevada gama de 

propiedades. Algunas de las características que presentan estos materiales son 

[18]: 

-Gran peso molecular en un intervalo variable y una amplia distribución 

(Monodisperso o Polidisperso) 

-Capacidad para adoptar un número enorme de conformaciones y distintas 

configuraciones (Isotáctico, sindiotáctico y atáctico) 

-Posibilidad de formación de diferentes  estructuras (Lineales, ramificadas y 

entrecruzadas) 

-Existencia de distintos estados de agregación (Sólidos: Amorfo, cristalino y elástico. 

Liquido: Gel, soluciones). 

La polimerización es el proceso en el cual los monómeros interactúan con un 

iniciador produciendo una cantidad de monómeros libres  y que pueden 
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polimerizarse por Poliadición (Radicales libres, Anionica, Cationica, Zegler-Natta, 

Metalocenos) o Policondensación (Polimerización por etapas), iniciando su 

propagación y posteriormente detener la reacción para tener el polímero final. 

La clasificación que se pueden encontrar son ya sea en la síntesis (Polimerización 

por adición, condensación y Copolimerización), sobre su origen como natural 

(Polisacaridos, proteínas, polifosfatos, ácido hialurónico, colágeno, etc.) o sintético 

(Polivinilicos, poliésteres, poliamidas, poliuretanos, policarbonatos, etc.), 

comportamiento químico (Termoplásticos: Cristalinos o Amorfos. Termofijos y 

Elastómeros), polaridad, conformación física y su consumo. El desarrollo y uso de 

los materiales poliméricos como biomateriales sea resumido en tres fases o 

generaciones que se pueden destacar [18]: 

● 1ra Generación 

Uso de polímeros Bioestables que se caracterizan por no reaccionar de una manera 

apreciable con el tejido, con ejemplos conocidos: 

o Poliuretanos (PU): Elastómeros rígidos, buenas propiedades en 

contacto con la sangre. Aplicaciones en el campo de prótesis 

vasculares. 

o Poli(metacrilato de metilo) PMMA y derivados acrílicos: Hidrofóbico 

con alta estabilidad en medios fisiológicos y son amorfos. Aplicaciones 

en cemento óseo. 

o Poliamidas (Nylon): Gran tenacidad, son conocidas por su resistencia 

al impacto, resistencia mecánica y química. Aplicaciones en prótesis 

nasales, piel artificial e hilos de sutura. 

o Siliconas 

o Poli(tetrafluoroetileno), PTFE, más conocido como teflón. 

 

● 2da Generación 

Desarrollo de materiales poliméricos bioactivos, estos sistemas provocan en sus 

entornos una acción y reacción controladas, participando en procesos y mecanismo 

de unión con el organismo, siendo además bioabsorbibles y biodegradables, por 

ejemplo: 
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o Poli(ácido láctico) PLA y poli(ácido glicólico) PGA: son polímeros 

biodegradables con más aplicaciones en el campo de biomateriales. 

o Colágeno, quitosano, ácido hialurónico, sulfato de condroitina, 

heparina: Excelentes propiedades biocompatibles, biodegradables y 

de baja toxicidad. Aplicaciones en adhesivos biológicos, oftalmología, 

materiales ortopédicos y materiales cardiovasculares. 

o Materiales compuesto por polímeros acrílicos con: hidroxiapatita que 

fomenta la regeneración ósea; grupos ionizables como el poli(ácido 

acrílico) para dar lugar a sistemas entrecruzados. Aplicaciones en 

formulaciones dentales. 

 

● 3ra Generación 

Surgen los sistemas polímeros biodegradables, estos polímeros se han aplicado a 

la ingeniería tisular, que tiene la finalidad de reparar o sustituir tejidos dañados; a la 

par surgen los polímeros biomiméticos que pretenden simular propiedades o 

procesos de los sistemas biológicos. 

Podemos observar como ejemplo: 

o Materiales modificados con proteínas de la matriz extracelular 

(fibronectina) o secuencias peptídicas: Fomenta respuestas 

específicas con receptores celulares promoviendo la adhesión. 

o Materiales modificados con cadenas laterales de dextrano y 

alcanoilos: Impiden la adsorción proteica en disoluciones de proteínas 

de plasma humano. Útiles para evitar trombosis. 

o Otros sistemas como los polímeros sensibles a estímulos: PEPM o el 

PNIPA. Estos presentan transiciones sol-gel en soluciones acuosas 

debido a cambios en la temperatura. Aplicaciones en sistemas de 

dosificación de fármacos o principios activos. 

 

1.2.2.1  Policaprolactona (PCL). 

El PCL fue unos de los primeros polímeros sintetizados en los años 30 por el grupo 

Carothers, dando inicio su comercialización en el ámbito médico. Este es un 
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polímero semicristalino, soluble en disolventes orgánicos comunes. Su forma de 

degradación es mediante microorganismos, hidrolítica o enzimática. Aunque es 

menos atractiva, es usada para producir andamios para aplicaciones en ingeniería 

de tejidos debido a su biocompatibilidad, biodegradabilidad (entre 2 y 3 años), estas 

ventajas favorecen su uso en implantes de larga duración y en sistemas de 

transporte y liberación de fármacos. Sin embargo, esta presenta baja bioactividad y 

alta hidrofobicidad, reduciendo la afinidad celular y rangos bajos para la 

regeneración de tejido [19, 20, 21]. 

Uno de los ejemplos en su aplicación pasó en Inglaterra del 2012, donde el 

equipo de ingenieros desarrolló una Prótesis 3D hecha de un biopolímero llamado 

policaprolactona, ese se implantó quirúrgicamente al bronquio deficiente del 

paciente, lo que permitió la permeabilización del mismo y la posterior expansión 

pulmonar. El niño tuvo una evolución favorable los 14 meses posteriores a la cirugía 

[22]. 

 

1.2.2.2  Alcohol polivinílico (PVA) 

El PVA es reconocido entre el mayor volumen de polímeros sintéticos que se han 

producido en todo el mundo durante casi un siglo. El PVA es sintetizado a partir del 

acetato de vinilo seguido de la polimerización de este a polivinil acetato (PVAc) y 

posterior hidrólisis a PVA, esta muestra una estructura química que tiene una 

cadena macromolecular principal de átomos C-C con acetato colgante e hidroxilo. 

El PVA es un polímero soluble en agua, que puede generar hidrogeles mediante 

entrecruzamiento químico o enlazamiento físico [23,24]. Este polímero es altamente 

utilizado en la medicina debido a sus propiedades de baja absorción de proteínas, 

buena biocompatibilidad, no tóxico, alta solubilidad en agua, resistencia química y 

es capaz de exhibir el enlace de hidrógeno en virtud de los grupos hidroxilo 

presentes en las unidades de repetición. Entre las aplicaciones del PVA se 

encuentran: córneas artificiales, lentes de contacto, páncreas artificiales, 

hemodiálisis, reemplazo de cartílagos, sistemas de liberación controlada de 

medicamentos, lágrimas artificiales, soportes para ingeniería de tejidos, entre otras. 
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Las anteriores aplicaciones son posibles debido a sus características hidrófilas y a 

su carga parcial negativa [24,25]. 

 

1.2.3.  Cerámicos 

Las cerámicas son óxidos metálicos con capacidad de sellado mejorada, actividad 

antibacteriana y antimicótica aplicada para uso en medicina y odontología, para la 

obtención de biomateriales útiles en la fabricación y/o fijación de implantes. En el 

caso la endodoncia, se le atribuye gracias a la expansión en sus distintas 

aplicaciones, a sus propiedades fisicoquímicas que los hacen tan interesantes, que 

son [26,27]:  

1. Su perfil hidrofílico; ya que pueden establecerse en un ambiente húmedo, 

como la dentina, la cual está compuesta por casi el 20% de agua. 

2. Porque posee excelentes propiedades de biocompatibilidad debido a su 

similitud con la hidroxiapatita biológica.  

3. Presentan una capacidad osteoinductiva intrínseca, logrando un excelente 

sellado hermético al formar un enlace químico con la estructura del diente, y 

finalmente por poseer una buena radiopacidad y gran capacidad antibacteriana. 

 

1.2.3.1.  Hidroxiapatita (HAP) 

A partir de la década de los 70s, se comenzó a estudiar el uso y aplicaciones de la 

hidroxiapatita como un material osteoconductor, o sea que induce a la formación de 

hueso nuevo. La hidroxiapatita [Ca10(PO4)6(OH)2] puede ser de origen biológico 

(derivada de coral o de hueso bovino) o de síntesis, pero independientemente del 

origen se trata de una cerámica policristalina formada por fosfato de calcio cristalino 

y representa un depósito del 99% del calcio corporal y 80% del fósforo lo cual es la 

más próxima al hueso. En el hueso, la hidroxiapatita se encuentra como cristales 

planos de 20 a 80 nm de largo y de 2 a 5 nm de espesor, siendo el componente 

fundamental del tejido óseo y dental de todos los vertebrados; razón por la cual, los 

materiales a base de hidroxiapatita no provocan reacción inmunológica al ser 

implantados en el lecho receptor [28,29, 30]. 
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La hidroxiapatita nano-particulada se incorpora a polímeros biodegradables 

para formar andamios nanocompuestos con distintas propiedades fisicoquímicas 

para incorporarse en procesos de regeneración ósea [28]. 

1.3  Implante 

En odontología, un implante se refiere al tornillo artificial que se fija quirúrgicamente 

al hueso maxilar para proporcionar apoyo al diente artificial externo; la corona. El 

material del implante debe poseer características químicas y mecánicas específicas 

necesarias para lograr la máxima fiabilidad. Los implantes en general se desarrollan 

a menudo a partir de metales, cerámicas o polímeros. La tasa de éxito de los 

implantes dentales es extremadamente alta, entre 61-100%. El fallo del implante 

ocurre por una serie de razones, incluyendo la infección que podría ocurrir durante 

o después de la operación o debido a la falta de higiene bucal [5]. 

 

1.3.1 Evolución 

La historia importante de un implante recae en como a evolucionada para su mejora, 

el primer implante utilizado se remonta desde Neolitico, el hallazgo fue en la 

localidad Fahid Suarda, en Argelia. Donde encontraron un cráneo de una mujer 

joven que presentaba un fragmento de falange del dedo introducido en la posición 

del segundo premolar superior derecho [31]. 

 

Los siguientes restos antropológicos abarcados en la época de la edad 

antigua, colocados in vivo, son de la cultura maya. El arqueólogo Popenoe, en 1931, 

descubrió en la Playa de los Muertos de Honduras una mandíbula, con tres 

fragmentos de concha de Sagaamote introducidos en la posición de los incisivos. 

Los estudios radiológicos determinaron la formación de hueso compacto alrededor 

de los implantes, dando así una idea que dichos fragmentos se introdujeron en el 

paciente con vida [32]. 

 

Durante la época de la edad media, los cirujanos de aquellos años, pusieron 

de moda los trasplantes dentales, utilizando como donantes a los plebeyos, 

sirvientes y soldados. Posteriormente, estas prácticas fueron abandonadas ante los 
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continuos fracasos y la posibilidad de transmisión de enfermedades. Se destaca por 

sus aportaciones en este campo el cirujano Ambroise Paré ya que enriqueció el 

instrumental con la invención del abrebocas, el gatillo y el pelícano, trabajó en la 

reimplantación dentaria. Un nuevo cirujano Duval por el año 1633, aplicó una nueva 

forma de reimplantar, ya que hizo la extirpación de la pulpa y este la sustituía por 

plomo u hojas de oro [33,34]. 

 

A principios del Siglo XIX correspondiente en la época de la edad moderna 

se llevó a cabo la colocación de los primeros implantes metálicos intralveolares, 

destacando autores como Maggiolo, odontólogo, quien introdujo un implante de oro 

en el alvéolo de un diente recién extraído, el cual constaba de tres piezas [35]. 

 

Conforme el paso del tiempo fue avanzando en la edad contemporánea los 

cirujanos introducían alambres, clavos y placas para resolver las fracturas. Hubo 

varios dentistas a finales del Siglo XIX que lo intentaron por la popularidad con el 

que se empezó a ver este tipo de trabajos [36]. 

 

Durante la Primera Guerra Mundial se insertaron tornillos, clavos y placas en 

los hospitales militares, pero dando como resultado un fracaso y dando así las 

dudas si se debería introducir de esta forma los implantes [37]. 

 

Algunos investigadores por las fechas de 1937, llegaron a la conclusión de 

que los metales de diferente potencial eléctrico colocados en el cuerpo humano y 

que las aleaciones mejores toleradas por él eran el Vitallium, Tantalio y Titanio, 

presentaban una buena funcionalidad y una baja toxicidad ayuda al triunfo de estos 

implantes [33,37]. 

 

En las fechas de 1960 a 1970 los diseños básicos en espiral fueron 

convertidos en una placa plana con varias configuraciones por el Dr. Leonard 

Linkow en 1963. En 1967, Linkow introdujo dos variaciones del implante laminar, lo 

que permitió colocarlo en el maxilar o en la mandíbula. En 1978, el Dr. P. Branemark 
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presentó un implante en forma de raíz de titanio roscado de dos etapas; desarrolló 

y probó un sistema utilizando tornillos de titanio puro al que denominó fixtures. Estos 

se colocaron por primera vez en sus pacientes en 1965 y fueron los primeros en ser 

implantes dentales bien documentados y los mejor mantenidos hasta el momento. 

[38]. 

 

1.3.2 Mandíbula 

Es el hueso más grande y fuerte de la cara. Forma la parte inferior de la quijada y 

una porción de la boca, además en él se encuentran los dientes inferiores. La 

mandíbula es el único hueso de la cabeza que se mueve, fija los músculos de la 

masticación y de otros movimientos de la boca. También se llama hueso mandibular 

y maxilar inferior [39]. 

La característica peculiar de la prótesis implantada es el hecho de que su 

fijación viene dada por la conexión de un material aloplástico (el implante) a un tejido 

vivo (el hueso). Esta fijación se ha definido como rígida y clínicamente asintomática 

y debe mantenerse durante la carga funcional [4]. 

La mordida o el proceso de masticación es una parte importante para la 

realización del proceso del aparato digestivo, los movimientos de separar y cerrar 

es un ciclo continuo se deben gracias a los músculos cerca de la mandíbula para 

realizar este proceso, que son el músculo masetero, temporal, pterigoidal y condilar, 

algunos autores proporcionan el rango de magnitud que generan estos músculos a 

la mandíbula como lo podremos apreciar en la tabla 4, cada autor con respectivas 

mandíbulas seleccionan la carga que van a utilizar con respecto a lo obtenido, estas 

mandíbulas las podemos observar el la imagen 1. 
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Tabla 4. Cargas involucradas en los músculos de la masticación 

 

 

Fig.1: Diferentes tipos de mandíbula aplicadas por cada autor, a) 

Sirandoni[41], b) Roshanak [14] y c) Fernando[40]. 

 

1.3.2.1 Prototipos 

Una prótesis bien planificada y bien ejecutada es esencial para evitar fuerzas 

excesivas e innecesarias sobre los huesos y los componentes del implante. Predecir 

cómo se comportan los componentes óseos y de implante, considerando la 

anatomía de la mandíbula única de cada paciente, la calidad del hueso y la cantidad 

de fuerza oclusal ejercida sobre la prótesis, exige una comprensión completa de los 

eventos mecánicos y biológicos [4]. 

Autores Músculos Magnitud (N) 

59.23    
41

76.16    
14

34.09    
41

21.39    
14

34.44    
41

136.34  
14

39.60    
41

47.49    
14

Condilar 10         
40

Sirandoni
41

Masetero

Pterigoidal 

medialFernando
40

Roshanak
14

Temporal

Pterigoidal 

lateral 
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La implementación de estos prototipos nos podría dar una idea de cómo 

deberían ser los diseños y están en los márgenes adecuados para las simulaciones, 

dando así propuestas más cercanas a las que se encuentran hoy en día, o en su 

defecto proponer las más adecuadas para trabajar.  

Se han hecho muchas sugerencias en la literatura sobre la extensión del 

cantiléver, pero, en general, los diversos autores están de acuerdo en que, según 

la calidad del hueso, un rango de 10 a 20 mm de extensión del cantiléver es 

aceptable. Estudios previos han demostrado que el aumento de la longitud del 

cantiléver es directamente proporcional al aumento de la concentración de estrés 

alrededor de los implantes [4]. 

El uso de implantes inclinados en una prótesis fija de arco completo permite la 

reducción del cantiléver distal y conduce a una disminución del estrés en el hueso 

peri-implante [6]. 

Los implantes y estribos se simplificaron a un cilindro para facilitar el 

modelado. La longitud del implante de 10 a 13 a 15 mm no afecta significativamente 

el estrés en las estructuras. Sólo se observa una ligera disminución con implantes 

más largos, lo que está de acuerdo con otros estudios FEA bidimensionales y 

tridimensionales [4]. 

Utilizando múltiples implantes, podría ser posible lograr una distribución 

adecuada de las tensiones en la mandíbula posterior, con un soporte de implante 

más favorable, evitando largos en el cantiléver. De acuerdo con las teorías de 

algunos autores, en lugar de una barra rígida de arco cruzado, puede ser 

aconsejable para la sección, la estructura en múltiples estructuras ya sea con o sin 

cantiléver, que no conectan rígidamente los implantes que se encuentran 

distalmente al foramina mandibular a los implantes anteriores [40]. 

Las prótesis mandibulares fijas con soporte de implante en cuatro o más 

implantes es un tratamiento exitoso con una alta tasa de supervivencia en 

mandíbulas edéntulas. Para las prótesis apoyadas en implantes, algunos autores 

han propuesto la sustitución de marcos rígidos, como el titanio (Ti), el cobalto-cromo 

(Co-Cr) y la zirconia (ZrO2), que tienen un alto módulo elástico [41]. 
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1.3.3  Propiedades Mecánicas 

Las propiedades del material influyen considerablemente en la distribución de 

tensiones en una estructura. Estas propiedades se pueden modelar como 

isotrópico, ortotrópico, anisotrópico, hiperelástico, viscoelástico, plástico, etc. 

Cuando las propiedades son las mismas en todas las direcciones, el material es 

linealmente isotrópico y sólo dos constantes de material independientes (Módulo E 

de Young y relación ν de Poisson) deben ser definidos [8]. Aunque hay que tener 

en consideración que SolidWorks considera dos constantes más para realizar la 

simulación del modelo, de las cuales encontramos la densidad del material y su 

límite elástico, sin ellas, la simulación no logra desarrollarse. 

Los materiales ortotrópicos tienen propiedades que difieren a lo largo de tres 

ejes mutuos de simetría rotacional, dando como resultado comportamiento elástico 

único a lo largo de los tres ejes ortogonales del material, por lo tanto tres elástico 

(E) y módulo de cizalladura (G) y seis relaciones de Poisson (ν) deben ser conocidos 

por la entrada del modelo [8]. 

Las características ortotrópicas o anisotrópicas nos ayudarán a expresarlo 

mejor en una simulación, ya que cada programa nos permite ver las diferencias que 

tendrán  ya sean físicas o mecánicas del material, y no solo eso, sino también los 

requerimientos obligatorios que se necesitan o que pide el equipo para obtener los 

resultados más cercanos, dando así una idea más amplia de los posibles efectos al 

implementar cualquier material. 

En la mayoría de las investigaciones reportadas en materiales odontológicos 

fueron modelados como homogéneos e isotrópicos linealmente por dos razones 

principales: 1) No es fácil determinar con precisión las propiedades ortotrópicas, 

anisotrópicas o hiper-elásticas del material, y 2) Si el material es análisis isotrópico 

es lineal, de lo contrario es no lineal y puede surgir un problema de convergencia 

[8]. 

 

1.3.4  Direcciones 

La acción de los músculos masticatorios en las actividades funcionales o 

parafuncionales del sistema estomatognético determina el tipo y grado de 
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deformación. Durante diferentes tareas de apriete, la mandíbula puede doblarse y 

girar alrededor de ambos ejes transversales y parasagitales, retorciéndose al mismo 

tiempo alrededor del eje largo del cuerpo. Las deformaciones pueden ocurrir por 

separado o simultáneamente, unilateral o bilateralmente, y han sido detectadas 

tanto en cóndilos como en el arco dental [40]. 

Teniendo en cuenta la prótesis, la torsión mandibular podría afectar algunas 

posiciones de los dientes naturales ya que como sabemos los dientes se amoldan 

conforme estos crecen o se acomodan conforme a la posición y tamaño de otros lo 

que podría provocar un desajuste por lo tanto se debe tomar en cuenta no solo como 

afectaría este implante a la mandíbula sino también los dientes que se encuentre a 

los lados.  

 

1.3.5  Enfermedades y problemas 

Aunque en si el uso de implantes mandibulares hechos de Titanio no presentan una 

enfermedades graves si presenta dificultades en algunas ocasiones. 

Hay que tomar en cuento todo el proceso que sigue a la colocación de un 

implante, uno de ellos y que se presenta con regularidad es una respuesta 

inflamatoria de los tejidos circundantes (epitelios, periostio, hueso). Le siguen los 

procesos infiltrativos, exudativos y así como fenómenos reparativos; y en algunos 

otros el rechazo del implante. Pero cuál es la razón del por qué se presentan este 

tipo de inflamación, la razón principal recae en que estos implantes pueden producir 

cambios en las funciones mitocondriales que son seguidos por alteraciones 

celulares que desencadenan el inicio del proceso apoptótico [42,43]. 

Ahora una de las razones por las que se presentan fallos y aflojamientos es 

debido a corrosión asistida por el desgaste y fretting. Pero existe un tipo de corrosión 

que está afectando a los implantes, que es la tribocorrosión, esta es la degradación 

irreversible que sufre un material por la interacción continuo de dos superficies, 

mecánica y físicoquímica, en presencia de un medio corrosivo, el tipo de corrosión 

presentada es por deslizamiento efectuada entre el implante y el hueso al momento 

de su uso prolongado [44,45]. 
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1.3.6. Hueso 

El hueso, para su estudio, se puede considerar tanto un tejido como una estructura, 

ya que desempeña dos funciones básicas: control del metabolismo de Ca, P y Mg 

(función fisiológica) y soporte del organismo y protección de órganos (función 

mecánica). La complejidad mecánica del tejido óseo, compuesto de hueso cortical 

y hueso trabecular, ambos con comportamientos mecánicos distintos, supera la de 

la mayoría de los materiales utilizados en ingeniería [46]. 

 

1.3.6.1.  Cortical 

El hueso cortical tiene una baja porosidad, entre 0.05 y 0.1 y constituye el 80% del 

esqueleto humano. Constituye la mayor parte de la diáfisis de los huesos largos así 

como de la parte externa de todos los huesos del cuerpo, a modo de corteza, de ahí 

su nombre [47].  

El hueso cortical está constituido de una forma más sólida y continua, cuya 

estructura se encuentra organizado en láminas que crecen concéntricamente 

alrededor de canales vasculares llamados los conductos de Haver que se 

comunican entre sí con la superficie por medio de canales transversales llamados, 

canales de Volkman que poseen vasos que vienen del periostio y del endostio. 

Ambos canales son utilizados por los vasos sanguíneos, linfáticos y nervios para 

extenderse por el hueso. Entre las láminas concéntricas de matriz mineralizada hay 

pequeños orificios o lacunae donde se encuentran los osteocitos. Para que estas 

células puedan intercambiar nutrientes con el líquido intersticial, cada lacuna 

dispone de una serie de canalículos por donde se extienden prolongaciones de los 

osteocitos [47,48]. 

 

1.3.6.2.  Esponjoso 

El hueso trabecular tiene una porosidad entre 0.75 y 0.95 y es el principal 

constituyente de las epífisis de los huesos largos y del interior de la mayor parte de 

los huesos [47]. 

El hueso esponjoso o también llamado trabecular es la estructura altamente 

porosa que aloja la médula ósea roja, y es la constituyente de la epífisis de los 
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huesos largos y el interior de estos. Por no tener una forma regular, sino que consta 

de las láminas llamadas trabeculares, su resistencia es menor que aquella del hueso 

cortical. Dentro de las trabéculas están los osteocitos que yacen en sus lacunae con 

canalículos que irradian desde las mismas. En este caso, los vasos sanguíneos 

penetran directamente en el hueso esponjoso y permiten el intercambio de 

nutrientes con los osteocitos [47,48]. 

 

1.4  Requerimientos de un Biomaterial 

1.4.1  Toxicidad 

Un material tóxico se define como un material que libera una sustancia química en 

cantidades suficientes para destruir células, ya sea directa o indirectamente a través 

de la inhibición de vías metabólicas clave. El número de células que se ven 

afectadas es una indicación de la dosis y potencia de la sustancia química. Aunque 

una variedad de factores afectan a la toxicidad de una sustancia (por ejemplo, 

compuesto, temperatura, sistema de ensayo), el más importante es la dosis o 

cantidad de sustancia suministrada a la célula individual [3]. 

 

1.4.2  Propiedades de Superficie 

1.4.2.1  Hidrofóbica 

El efecto hidrofóbico está relacionado con la insolubilidad de los hidrocarburos en el 

agua y es fundamental para la organización de los lípidos en bicapas, los elementos 

estructurales de la vida como la conocemos. El efecto hidrofóbico es muy importante 

en biomateriales porque controla el plegamiento de proteínas y por lo tanto está 

implicado en reacciones proteicas en superficies, especialmente la 

desnaturalización de proteínas en superficies biomateriales inducidas por el 

despliegue de reacciones en el estado adsorbido [3]. 

 

1.4.2.2  Hidrofílica 

Son aquellos solutos que compiten con el agua por enlaces de hidrógeno. Es decir, 

los solutos hidrofílicos exhiben ácido de Lewis o fuerza base comparable o superior 

a la del agua, por lo que es energéticamente favorable para el agua donar densidad 
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de electrones o aceptar densidad de electrones de solutos hidrofílicos en lugar de, 

o al menos en competencia con otras moléculas de agua [3]. 

 

1.4.3 Biocompatibilidad 

La biocompatibilidad se ha definido como la capacidad de un dispositivo médico 

para funcionar con una respuesta del huésped adecuada en una aplicación 

específica, y la evaluación de la biocompatibilidad se considera una medida de la 

magnitud y duración de las alteraciones adversas en los mecanismos homeostáticos 

que determinan la respuesta del huésped [3]. El objetivo de la evaluación in vivo de 

la compatibilidad tisular es predecir si un dispositivo médico presenta un daño 

potencial para el paciente o usuario mediante evaluaciones en condiciones que 

simulan el uso clínico. 

 

1.4.4 Integración sanguínea 

La "compatibilidad con la sangre" puede definirse como la propiedad de un material 

o dispositivo que le permite funcionar en contacto con la sangre sin inducir 

reacciones adversas. Estas evalúan los efectos en la sangre y/o los componentes 

sanguíneos por dispositivos o materiales médicos que entran en contacto con la 

sangre. Las pruebas de hemocompatibilidad in vivo suelen estar diseñadas para 

simular la geometría, las condiciones de contacto y la dinámica de flujo del 

dispositivo o material en su aplicación clínica. Estas están indicadas para 

dispositivos comunicantes externos: vía sanguínea indirecta; dispositivos 

comunicantes externos: sangre circulante; y dispositivos de implantes con contacto 

con la sangre [3]. 

 

1.4.5 Biodegradación 

Determinan los efectos de un material biodegradable y sus productos de 

biodegradación en la respuesta tisular. Se centran en la cantidad de degradación 

durante un período de tiempo determinado (la cinética de la biodegradación), la 

naturaleza de los productos de degradación, el origen de los productos de 

degradación (por ejemplo, impurezas, aditivos, productos de corrosión, polímeros a 
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granel), y la evaluación cualitativa y cuantitativa de los productos de degradación y 

lixiviables en tejidos adyacentes y en órganos distantes [3]. 

 

1.4.5.1  Hidrolítica 

La hidrólisis es la escisión de grupos funcionales moleculares susceptibles por 

reacción con agua. Puede ser catalizada por ácidos, bases, sales o enzimas. Es un 

proceso de un solo paso en el que la tasa de escisión de cadena es directamente 

proporcional a la tasa de inicio de la reacción (Schnabel, 1981). La susceptibilidad 

de un polímero a la hidrólisis es el resultado de su estructura química, su morfología, 

sus dimensiones y el entorno del cuerpo [3]. 

 

1.4.5.2  Enzimática 

Varios factores abióticos como la luz, el calor y el estrés aceleran el proceso de 

degradación. Durante toda la vida útil del material, se garanticen las propiedades 

mecánicas y físicas del plástico. Posteriormente, o bajo los factores abióticos, el 

material empieza a perder sus propiedades, se vuelve frágil y se fragmenta. A partir 

de este momento el material puede biodegradarse. Todo el plástico convencional 

se degrada, pero este proceso puede tardar siglos, en el caso para los biomateriales 

estos dependen de las sustancias que genera el cuerpo y el tipo de polímeros que 

se utilicen [49]. 

 

1.5.  Mineralización 

La biomineralización es el proceso por el cual los minerales son depositados en el 

interior o por fuera de una variedad de organismos. En los tejidos de los vertebrados 

el mineral se deposita en una forma de fosfato de calcio, la hidroxiapatita. La 

mineralización fisiológica ocurre en los tejidos duros, como el hueso, siendo este 

proceso altamente regulado por células de tejido específicas. El grado de 

mineralización es una propiedad que influye en la resistencia ósea a las fracturas. 

Los cristales de HA y de fosfato amorfo proporcionan al hueso la rigidez y la 

resistencia a la compresión. Pero el proceso de mineralización puede ser diferente 

dependiendo del grado de mineralización, que a su vez está determinado por la 
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cantidad, el grado de compactación y la ordenación de los microcristales en torno a 

las fibras de colágeno. El grado de mineralización es directamente proporcional a la 

dureza del tejido óseo (que medimos mediante el módulo de Young), e 

inversamente proporcional a su fragilidad [50,51]. 

 

1.5.1  Calcio 

El calcio (Ca) es un micronutriente del grupo de los minerales que debe, siempre, 

formar parte de nuestra dieta. Es el elemento mineral más abundante en nuestro 

organismo, ya que forma parte importante del esqueleto y los dientes. Supone 

alrededor del 2% del peso corporal; en cifras absolutas, aproximadamente 1.200 g 

(1,2 kg). De todo el calcio corporal, el 99% se encuentra en el esqueleto y los dientes 

en forma de hidroxiapatita, un compuesto cristalino que incluye fósforo (Ca10 

[PO4]6 [OH]2). El resto (1%) se encuentra en los tejidos blandos y en los fluidos 

corporales [52]. 

 

1.5.2  Magnesio 

Alrededor de 50-60% del magnesio corporal se encuentra en los huesos; el 

magnesio es importante para la calidad del hueso, ya que reduce el tamaño del 

cristal de hidroxiapatita, lo cual previene la formación de cristales largos y perfectos, 

lo que conduce a huesos menos frágiles. En cuanto a la función del magnesio en la 

salud ósea, aunque hay escasos estudios, su deficiencia puede afectar el 

crecimiento óseo, la actividad osteoblástica y osteoclástica, osteopenia, fragilidad 

ósea y puede alterar el metabolismo del calcio a través del efecto en las hormonas 

calcitrópicas [53]. 

 

1.5.3  Fósforo 

El fósforo es un componente básico del contenido mineral del hueso, es parte 

estructural de los ácidos nucleicos y fosfolípidos e interviene en el aporte de oxígeno 

a los tejidos. Los mecanismos que regulan el metabolismo del fósforo están ligados 

en forma estrecha con los del calcio, a través de la acción de la hormona 
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paratiroidea (PTH) y la vitamina D. Tanto el calcitriol como la PTH estimulan la 

resorción ósea, lo que libera calcio y fósforo a la sangre [53]. 
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CAPÍTULO 2: METODOLOGÍA 

Se analizará la deformación mandibular y la distribución de estrés en una placa 

apoyada con 4 o 6 implantes en una distribución estándar y con o sin cantiléver de 

la placa. Cada simulación se realizará con cambios en los materiales, tanto de los 

implantes (tornillos) como de la placa en la que se estará apoyada, se tomará en 

cuenta un control de materiales que son de uso comercial, para observar las 

diferencias o similitudes que esta contará, esta se podrá observar en la tabla 3. Se 

utilizará una malla fina para obtener mayor precisión en la simulación y se tomará 

en cuenta las cargas de la mandíbula que influyen al momento de masticar. 

 

2.1  Diseño del modelo computacional: Simulación de una mordida real (Imitación) 

 

En el modelo propone los 16 implantes (Raíces del diente) en la mandíbula con sus 

respectivos dientes apoyados por una placa de hueso, simulando la ayuda extra que 

tiene los dientes al morder y que no se genera solamente por su diente. Se utilizarán 

las propiedades mecánicas de Esmalte, Dentina y Hueso, para asemejar lo más 

cercano a una mordida real, tomando en cuenta esto se aplicó una fuerza 

masticatoria máxima funcional para medir el intervalo de cargas máximas que 

podría tener los dientes.  

 

2.2  Diseño de Implantes y Prótesis 

 

 

 

 

 

 

Fig.2: Diseño de Mandíbula con implantes, placa y dientes. 
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El modelado 3D externo de la mandíbula se adquirió a partir  de la base de 

datos Thingiverse y luego se trabajó en Meshmixer para obtener un modelo con 

polígonos en menor cantidad y rebajando la apófisis alveolar, para un manejo más 

fácil en el programa SolidWorks 2016 (9020009168242972JH4G4H98), obteniendo 

un modelo tridimensional para realiza el método de elementos finitos de una 

mandíbula humana sin dientes. Se definió hueso cortical con un espesor de 1mm 

alrededor del núcleo esponjoso. Se analizará la deformación mandibular y la 

distribución del estrés en una prótesis apoyada con implantes con las siguientes 

características: 

1.- Los implantes que se incorporarán son modelos cilíndricos de diferentes 

materiales con una longitud de 10  mm y un diámetro de 4.1 mm, cada implante 

tendrá una inserción completa y un pilar extra de 2 a 3 mm dependiendo de la 

posición en el que se encuentre el implante. 

2.- La placa de CrCo y Fibra de Carbono que estará arriba de los implantes será 

con o sin cantiléver, esta tendrá una forma de herradura o en U, el cual dependerá 

de la conformación de la mandíbula, con dimensión de 5 mm de alto y 6 mm de 

ancho. 

Con respecto a la posición y cantidad de implantes se utilizó una referencia de apoyo 

para la posición de esto [14]: 

Modelo 1.- Mandíbula con seis implantes sin cantiléver, los tres implantes se 

colocarán a 12.4,  3 y 30 mm de la línea media, respectivamente, a cada lado. 

Modelo 2.- Mandíbula con cuatro implantes sin cantiléver, los dos implantes se 

colocarán a 13 y 18 mm de la línea media, respectivamente, a cada lado. 

Modelo 3.- Mandíbula con cuatro implantes con cantiléver; los implantes se 

colocarán como en el modelo 1. 

Modelo 4.- Mandíbula con cuatro implantes y un cantiléver de 10 mm; los implantes 

se colocarán como en el modelo 2. 
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Se realizó un modelo extra que se nombrará como Control 2 donde se realizaron 

los 16 orificios para ensamblar con sus respectivos dientes, simulando una mordida 

real para ver cómo se comporta la mandíbula y los dientes. 

 

2.3 Pasos para una simulación en SolidWorks 

 

Primero se irá a la pestaña de complementos de SolidWorks una vez ahí se hará 

clic a la opción de SolidWork Simulation y se esperará aproximadamente de 5 a 10 

segundos apareciendo una pestaña extra con el nombre de Simulation. Se debe 

recordar que cuando se seleccione esta opción se debe tener abierta la pieza 

realizada o finalizada, ya que en el momento de seguir con las siguientes opciones 

no podrá seguir los demás pasos porque el mismo equipo te pedirá una pieza para 

realizar la simulación. 

 

Fig.3:  Pestaña de inicio de Solidworks 

 

1.- Se seleccionará la pestaña de Simulation y la única opción que aparecerá será 

el Asesor de estudio se desplegara la pestaña y se seleccionará la opción de Nuevo 

estudio, puede tardar entre 5 a 1 minutos dependiendo del equipo y capacidad que 

se cuente en el momento, por recomendación solo tener abierto el programa una 

vez seleccionado la opción, ya que puede alentar el equipo y resultados que se 

esperen, lo que esperaremos ver se puede observar en la figura 3. 
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Fig.4:  Visualización al escoger Nuevo estudio. 

 

2.- Aparecerán el tipo de estudio que se quiera hacer, entre las opciones 

aparecerán, análisis estático, térmico, estudio de frecuencia, pandeo, caída, fatiga, 

diseño de recipiente a presión, estudio de diseño, non lineal y dinámica lineal, como 

lo podemos visualizar en la figura 4, dependiendo de lo que se desea realizar es la 

opción a elegir, pero las variables no cambian en los siguientes pasos ya que son 

lo más elementales. Una vez decidido se dará clic izquierdo a la palomita verde y 

se esperará solo alguno segundos, cuando ya cargue la opción aparecerá dos 

zonas en la parte izquierda, una donde observaras las opciones que se han visto 

para la edición de la pieza y en la otra donde se cargarán los datos para realizar la 

simulación. 

 

3.- Se irá a la opción que se desea trabajar y dará clic derecho al nombre de la pieza 

que realizaron (se debe guardar la pieza si es que se realizó en el momento) y 

seleccionará aplicar/editar material, aparecerá un nuevo cuadro donde nos vendrán 

la lista de los materiales que podemos escoger o simplemente personalizar algún 

material si es que se tienen datos específicos a trabajar, se dará en aplicar y 

después cerrar. Cuando ya se haya elegido aparecerá alado del nombre el material 

que hayamos escogido, todo esto lo podemos observar en la figura 5. 
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Fig.5: Selección de materiales. 

 

4.- Se dará clic izquierdo a sujeciones y seleccionaremos geometría fija, este es la 

que se quedará estable o que no se moverá, ayudándonos a dejar solo una base 

para realizar el ensayo que se quiera trabajar. Ya decidida la cara o la base, solo se 

dará en aceptar o la palomita verde y se verá flechas mostrando que se aplicó la 

opción. Existen varias opciones para escoger como la sujeción, dependiendo de 

cómo se debe de comportar la pieza, cada una de las opciones proporciona un 

ejemplo de cómo se estaría moviendo las piezas, dependiendo de esto se debe 

escoger la sujeción correcta, todo esto lo podemos visualizar en la imagen 6. 
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Fig.6: Opciones de Sujeciones. 

 

5.- Se buscará la opción de cargas externa, dando clic derecho y se seleccionará la 

opción con la que se va a trabajar y se seleccionará la cara o base donde se aplicará 

el ensayo, se dará la carga o la energía que se utilizará para el ensayo y se dará 

aceptar. Se observarán las flechas indicando donde se va a realizar el ensayo, esto 

lo podemos visualizar en la figura 7 con un ejemplo aplicado a un diente. 
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Fig.7: Opciones de cargas externas y aplicando una fuerza a un diente como 

ejemplo. 

 

6.- Se deberá escoger una malla para la pieza, seleccionando la opción con este 

nombre, dando clic derecho y se escogerá crear malla. Encontraremos una línea de 

nivel donde aparecerán malla gruesa y fino, si el equipo es bueno y con una 

capacidad muy grande se puede escoger fino ya que dará resultados más exactos 

pero durará muy poco por lo tanto utilizará más espacio del equipo si se desea que 

sea en menor tiempo se deberá escoger la malla gruesa pero los resultados pueden 

tener un margen de error del 10%, se recomienda dejarla en medio o simplemente 

como aparece, también dependiendo el tipo de mallado es la cantidad de elementos 

finitos que se tendrá en la pieza, una malla gruesa serán pocos elementos finitos y 
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una malla fina serán más elementos finitos. Dependiendo del tamaño de la pieza 

tardará en poner la malla y nos indicará el uso de memoria que se utilizó con la 

pieza todo esto lo podemos observar en la figura 8, donde se puede ver el uso de 

la memoria y como queda la malla aplicado a una pieza. 

 

Fig.8: Opción de mallado y ejemplo visual de una malla fina a una pieza. 

 

7.- Se seleccionará la opción de análisis estático o lo que se haya escogido al 

principio y se dará clic derecho escogiendo la opción de ejecutar. Dependiendo del 

equipo, del mallado y de las cargas u opciones puede tardar en dar los resultados, 

puede ser de 2 horas hasta días completos, tener precaución ya que se debe tener 

el equipo encendido en todo momento. 

 

8.- Una vez que haya finalizado se mostrará una nueva opción en la pestaña del 

trabajo que se escogió, con el nombre de resultados donde estarán lo que se obtuvo 

de la simulación. La pieza aparecerá con colores marcando de lado derecho los 

valores en el que se encuentran estos colores. En cada opción de los resultados al 

dar clic derecho estará la parte de animación si es que se desea ver la forma en 

cómo va reaccionando la pieza o equipo, conforme a ese resultado. 

 



38 
 

2.4 Esquema experimental de simulación 

Tomando en cuenta los materiales a utilizar se realizó una simulación en SolidWorks 

2016, utilizando una malla fina. Consistió en aproximadamente 85243 elementos y 

130077 nodos (Figura 9). El análisis de estrés se realizó utilizando valores de estrés 

de Von Misses, que resumieron el efecto de todos los 6 componentes de estrés con 

un valor único. 

 

Fig. 9: Elementos finitos de a) Imitación b) Control 2 c) 4 implantes con cantiléver 

d) Sin Cantiléver e) 6 Implantes 

 

Para simular fuerzas musculares sobre amplias áreas de fijación, el modelo fue 

cargado con múltiples vectores de fuerza. Grupos de vectores paralelos simularon 

los músculos masticatorios que se supone están directamente unidos al hueso 

(figura 10). 
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Fig. 10: Fuerzas involucradas en la realización de la Masticación. 

 

TIPOS 
MATERIAL 

IMPLANTES PLACA 

CONTROL 1 Titanio CrCo 

MATERIAL 1 PCL CrCo 

MATERIAL 2 Biomaterial CrCo 

MATERIAL 3 Hidroxiapatita CrCo 

MATERIAL 4 Titanio Fibra de Carbono 

MATERIAL 5 PCL Fibra de Carbono 

MATERIAL 6 Biomaterial Fibra de Carbono 

MATERIAL 7 Hidroxiapatita Fibra de Carbono 

MATERIAL 8 Biomaterial Esmalte 

MATERIAL 9 Dentina Esmalte 
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CONTROL 2 Dentina Dientes de Esmalte 

IMITACIÓN 
Hueso Hueso 

Dientes de Esmalte 

Tabla 5 Materiales que se utilizaran en la simulación. 

 

 

Tabla 6 Cargas que influyen al masticar. 

 

2.5 Fórmulas de la Teoría 

La Tensión de von Mises, también conocido como estrés Huber, es una medida del 

estrés representada en los seis componentes de un Estado general en 3D del 

estrés. 

Se aplican dos esfuerzos cortantes y uno de la ley de la tensión normal a cada lado 

de un cubo elemental. Debido que se necesita un equilibrio, el estado de tensión 

general en 3D se caracteriza por solo seis componentes de estrés a causa de la 

igualación de estas, según la ecuación esta quedaría como: 

𝜏𝑥𝑦 = 𝜏𝑦𝑥, 𝜏𝑦𝑧 = 𝜏𝑧𝑦 , 𝜏𝑥𝑧 = 𝜏𝑧𝑥 

Donde: 

𝜏𝑥𝑦, 𝜏𝑦𝑥, 𝜏𝑦𝑧, 𝜏𝑧𝑦, 𝜏𝑥𝑧 , 𝜏𝑧𝑥 : Principal estrés de cizalla. 

El estrés de von Mises se representa por la siguiente ecuación y es expresada por 

los componentes definidos por la figura 10: 

𝜎𝑒𝑞 = √0.5 [(𝜎𝑥 − 𝜎𝑦)
2

+ (𝜎𝑦 − 𝜎𝑧)
2

+ (𝜎𝑧 − 𝜎𝑥)2] + 3(𝜏𝑥𝑦
2 + 𝜏𝑦𝑧

2 + 𝜏𝑧𝑥
2 ) 

Donde: 
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𝜎𝑥, 𝜎𝑦, 𝜎𝑧: Tensiones o estrés principal 

𝜏𝑥𝑦
2 , 𝜏𝑦𝑧

2 , 𝜏𝑧𝑥
2 : Estrés de cizalla 

 

Fig. 11: Tensiones aplicadas en los ejes xyz 

Deformación unitaria es la proporción de cambio de longitud δ L a la longitud original 

L. La deformación unitaria es una cantidad sin dimensión.  

𝐷𝑒𝑓𝑜𝑟𝑚𝑎𝑐𝑖ó𝑛 𝑢𝑛𝑖𝑡𝑎𝑟𝑖𝑎 =
𝛿𝐿

𝐿
 

 

Fig. 12: Forma en cómo se aplica una deformación en un material. 

 

En el caso de una figura en 3D se toma en cuenta los tres lados ya explicados en el 

estrés dando así una deformación unitaria general dado por los tres ejes de la figura. 
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CAPÍTULO 3 RESULTADOS Y DISCUSIÓN 

 

El análisis de elementos finitos puede utilizarse para proporcionar datos cualitativos 

y cuantitativos detallados sobre el comportamiento biomecánico de los implantes en 

el campo odontológico. La validez de FEA Von-Misses depende de la geometría del 

modelo, así como de las propiedades y condiciones del material en el límite y la 

interfaz hueso-implante.  

Se tomará la numeración de cada implante de izquierda a derecha en una 

vista alzada teniendo de frente el mentón. Como se muestra en la siguiente en la 

figura 11. 

 

 

Fig. 13: Forma en cómo se contarán los implantes. 

 

Autor 
Tipo de 
implante 

Material 
Tensión Máxima(Mpa) 

Deformación máxima 
(mm/mm) Carga 

aplicada 
Mandíbula Implante Mandíbula Implante 

Sirandoni32 4 
Titanio 3.7 154 * 0.085 

258N 
Co-Cr 9.5 180 * 0.084 

Grbović12 5 Co-Cr 68 68 * * 40-600N 

Roshanak14 5 Titanio 26.2 * 0.35 * # 

Zarone31 4 and 6 Titanio 2.7 27 0.6 * 10N 

Salaheldin5 Único 
Titanio 3.7 40.7 * * 

114.6 N 
Zirconia 3.8 40.7 * * 

Trabajo 

4 con 
cantilev

er 

Titanio 
4.5783 

27.941 0.0017868 0.0001911 

100 N 

Co-Cr 24.226 0.045777 
0.0000638

96 

6 
Titanio 

3.582 
44.093 

0.0001724
3 

0.0002155
3 

Co-Cr 43.157 
0.0003881

9 
0.0001698

1 
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4 sin 
cantilev

er 

Titanio 
4.8462 

30.457 0.0002741 0.0002059 

Co-Cr 25.885 0.002947 
0.0000669

53 

Tabla 7. Comparación de resultados de los implantes con respecto a trabajo.  

 

Una de las razones que involucra la similitud ante las tensiones recae en los 

implantes ya que en algunos casos la longitud el diámetro y hasta la figura recae en 

los resultados esperados, entre mayor o menos sean las similitudes en los implantes 

los valores de tensión son distintas, en el caso de las deformaciones recae en la 

mandíbula utilizada o que parte de la mandíbula es utilizada para simular, ya que 

no podemos generalizar una mandíbula ya que puede varias de forma o de 

estructura ósea hasta, también se debe tener consideración del porcentaje de hueso 

trabecular que se utilizó en cada caso, esto podrías explicar los diferentes 

resultados pero aun así en lo cercanos que son unos de otros. 

  

3.1 Análisis de tensión 

Para el gráfico de 6 implantes podremos apreciar la tensión mayor y la tensión 

menor de cada material, para el caso del control 1 la carga menor se observar en el 

implante 3, mientras que la mayor tensión se encuentra en el implante 6; para el 

material 2 la tensión menor de encuentra en el implante 4 y su mayor tensión en el 

implante 6, en el caso del material 3 la tensión menor de encuentra en el implante 

4 y su mayor tensión en el implante 5, para el material 4 la tensión menor de 

encuentra en el implante 6 y su mayor tensión en el implante 4, para el material 6 la 

tensión menor de encuentra en el implante 1 y su mayor tensión en el implante 5, 

para el material 7 la tensión menor de encuentra en el implante 6 y su mayor tensión 

en el implante 5, en el caso del control 2 su tensión menor se encuentra en el diente 

13 que corresponde al segundo premolar y su mayor tensión se encuentra en el 

diente 9 que corresponde al incisivo central, en el caso de la imitación su menor 

tensión se encuentra en el incisivo central y su mayor tensión en el tercer molar. 
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Fig. 14: tensión en composición de 6 implantes 

 

Para el gráfico de 4 implantes con cantiléver podremos apreciar la tensión 

mayor y la tensión menor de cada material, para el caso del control 1 la carga menor 

se observar en el implante 2, mientras que la mayor tensión se encuentra en el 

implante 4; para el material 2 la tensión menor de encuentra en el implante 4 y su 

mayor tensión en el implante 3, en el caso del material 3 la tensión menor de 

encuentra en el implante 2 y su mayor tensión en el implante 4, para el material 4 la 

tensión menor de encuentra en el implante 1 y su mayor tensión en el implante 3, 

para el material 6 la tensión menor de encuentra en el implante 4 y su mayor tensión 

en el implante 3, para el material 7 la tensión menor de encuentra en el implante 1 

y su mayor tensión en el implante 3, en el caso del control 2 su tensión menor se 

encuentra en el diente 13 que corresponde al segundo premolar y su mayor tensión 

se encuentra en el diente 9 que corresponde al incisivo central, en el caso de la 

imitación su menor tensión se encuentra en el incisivo central y su mayor tensión en 

el tercer molar. 
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Fig. 15: tensión en composición de 4 implantes con Cantiléver 

 

Para el gráfico de 4 implantes sin cantiléver podremos apreciar la tensión 

mayor y la tensión menor de cada material, para el caso del control 1 la carga menor 

se observar en el implante 2, mientras que la mayor tensión se encuentra en el 

implante 4; para el material 2 la tensión menor de encuentra en el implante 1 y su 

mayor tensión en el implante 2, en el caso del material 3 la tensión menor de 

encuentra en el implante 1 y su mayor tensión en el implante 3, para el material 4 la 

tensión menor se encuentra en el implante 1 y su mayor tensión en el implante 3, 

para el material 6 la tensión menor de encuentra en el implante 1 y su mayor tensión 

en el implante 2, para el material 7 la tensión menor de encuentra en el implante 1 

y su mayor tensión en el implante 3, en el caso del control 2 su tensión menor se 

encuentra en el diente 13 que corresponde al segundo premolar y su mayor tensión 

se encuentra en el diente 9 que corresponde al incisivo central, en el caso de la 

imitación su menor tensión se encuentra en el incisivo central y su mayor tensión en 

el tercer molar. 
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Fig. 16: tensión en composición de 4 implantes sin Cantiléver 

 

3.2 Deformación unitaria 

Para el gráfico de 6 implantes podremos apreciar la deformación mayor y la 

deformación menor de cada material, para el caso del control 1 la deformación 

menor se observar en el implante 3, mientras que la mayor deformación se 

encuentra en el implante 6; para el material 2 la deformación menor de encuentra 

en el implante 4 y su mayor deformación en el implante 6, en el caso del material 3 

la deformación menor de encuentra en el implante 4 y su mayor deformación en el 

implante 5, para el material 4 la deformación menor de encuentra en el implante 6 y 

su mayor deformación en el implante 4, para el material 6 la deformación menor de 

encuentra en el implante 1 y su mayor deformación en el implante 5, para el material 

7 la deformación menor de encuentra en el implante 6 y su mayor deformación en 

el implante 5, en el caso del control 2 su deformación menor se encuentra en el 

diente 13 que corresponde al segundo premolar y su mayor deformación se 

encuentra en el diente 9 que corresponde al incisivo central, en el caso de la 

imitación su menor deformación se encuentra en el incisivo central y su mayor 

deformación en el tercer molar. 
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Fig. 17: de deformación en composición de 6 implantes 

 

Para el gráfico de 4 implantes con cantiléver podremos apreciar la 

deformación mayor y la deformación menor de cada material, para el caso del 

control 1 la deformación menor se observar en el implante 2, mientras que la mayor 

deformación se encuentra en el implante 4; para el material 2 la deformación menor 

de encuentra en el implante 4 y su mayor deformación en el implante 3, en el caso 

del material 3 la deformación menor de encuentra en el implante 2 y su mayor 

deformación en el implante 4, para el material 4 la deformación menor de encuentra 

en el implante 1 y su mayor deformación en el implante 3, para el material 6 la 

deformación menor de encuentra en el implante 4 y su mayor deformación en el 

implante 3, para el material 7 la deformación menor de encuentra en el implante 1 y 

su mayor deformación en el implante 3, en el caso del control 2 su deformación 

menor se encuentra en el diente 13 que corresponde al segundo premolar y su 

mayor deformación se encuentra en el diente 9 que corresponde al incisivo central, 

en el caso de la imitación su menor deformación se encuentra en el incisivo central 

y su mayor deformación en el tercer molar. 
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Fig. 18: de deformación en composición de 4 implantes con Cantiléver 

 

Para el gráfico de 4 implantes sin cantiléver podremos apreciar la 

deformación mayor y la deformación menor de cada material, para el caso del 

control 1 la deformación menor se observar en el implante 2, mientras que la mayor 

deformación se encuentra en el implante 4; para el material 2 la deformación menor 

de encuentra en el implante 1 y su mayor deformación en el implante 2, en el caso 

del material 3 la deformación menor de encuentra en el implante 1 y su mayor 

deformación en el implante 3, para el material 4 la deformación menor se encuentra 

en el implante 1 y su mayor deformación en el implante 3, para el material 6 la 

deformación menor de encuentra en el implante 1 y su mayor deformación en el 

implante 2, para el material 7 la deformación menor de encuentra en el implante 1 y 

su mayor deformación en el implante 3, en el caso del control 2 su deformación 

menor se encuentra en el diente 13 que corresponde al segundo premolar y su 

mayor deformación se encuentra en el diente 9 que corresponde al incisivo central, 

en el caso de la imitación su menor deformación se encuentra en el incisivo central 

y su mayor deformación en el tercer molar. 
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Fig. 19: de deformación en composición de 4 implantes sin Cantiléver 

 

3.3 Gráficas Esfuerzo/Deformación y Módulo de Young 

Se procedió a realizar múltiples (100N a 800N) cargas a la placa de acuerdo a la 

masticación según la  edad y en el caso del Control 2 a los dientes para observar 

su comportamiento y ver la diferencias con los materiales y controles. 

 

Gráfico 1 de Tensión/Deformación de implantes mandibulares 

TIPOS 
Módulo de 

Young (Mpa) 

CONTROL 1 178886 

MATERIAL 2 28403 

MATERIAL 3 21020 
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MATERIAL 4 153601 

MATERIAL 6 20355 

MATERIAL 7 15281 

MATERIAL 8 25749 

MATERIAL 9 20008 

CONTROL 2 47950 

IMITACIÓN 26753 

Tabla 8 Modulo de Young para cada material. 

 

El uso de un control donde solo se  toma en cuenta las propiedades 

mecánicas de sus implantes (Control 1) y no la relación de cómo afecta a la 

mandíbula puede provocar una gran diferencia de tensiones y deformaciones o a lo 

que se desearía en una mordida real.  Esto se puede observar en la gráfica 1 donde 

tomando en cuenta la fuerza masticatoria máxima funcional y todo los dientes que 

cuentan las personas, la diferencia de tensiones y deformaciones es muy amplio, 

provocando así que toda la carga la lleva el implante y no en sí la mandíbula y el 

diente. 

En el caso del Control 2 agregando 16 implantes (utilizando como materiales 

Dentina y Esmalte) y todos los dientes, la cercanía con respecto a una imitación 

recae en cómo los dientes no son los únicos que soportan la mordida sino que 

también la mandíbula soporta junto con los dientes toda la carga. En el Control 2 los 

implantes son los únicos que soportan estas cargas aplicadas, lo cual no recaería 

en un ciclo coordinado de cargas que tendría la mandíbula, tomando en cuenta esto, 

eso explicaría por qué se está generando más tensión en los dientes incisivos y no 

en los molares.  

En el caso del Material 2 y 8 que son los más cercanos a la imitación, la razón 

es que en el caso del Material 2, la placa de CrCo intenta cooperar con las cargas 

generadas en los dientes dando así una casi similitud en la mordida pero ya que 

son solo 6 implantes biocompuestos la tensión y al deformación aumentan, 

provocando así una diferencia con la imitación. Para el caso del material 8, donde 

se simuló 6 implantes biocompuestos y una placa de Esmalte (sin ningún diente), 
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se intentó parecer como unos dientes completamente lisos y sin formas ya 

establecidas o ya vista, lo cual ese pequeño aumento de tensión y deformación 

aparece y no se asemeja a su imitación real. 

En el caso de la imitación su tensión corresponde a una mordida real ya que 

las cargas más altas se encuentran en los molares y las más bajas en los incisivos 

dando a entender una mordida real. 

Tanto el modelo de cuatro implantes como el de 6, de los materiales Hueso-

CrCo y Hueso-Fibra de carbono, mostraron una reducción de la tensión en los 

implantes, distribuyendo de manera homogénea la tensión en toda la mandíbula y 

no solo en su implantes como se genera en el material de control 1. 

En el caso donde la placa fue de Fibra de carbono mostró una mejor 

distribución en la pieza a comparación de la aleación CrCo. 

La diferencia del Control 1 (el cual es el más utilizado) comparando con nuestro 

Imitación  (una simulación de mordida con sus respectivos dientes) muestra una 

considerable diferencia, lo cual explicaría la razón del porque el paciente pierda su 

propiocepción al momento de morder o comer algún alimento. Al no generar una 

tensión en toda la mandíbula y solo al implante de titanio junto con su placa, la 

pérdida de propiocepción es algo que se podría considerar a la lista de razones del 

porqué los implantes de titanio afecta este sentido. 
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3.4 Resultados de Impresión 3D: diseño de implantes y prótesis dentales 

 

Fig. 20: Impresiones de implantes, placa de fibra de carbono y mandíbula.  

 

Se finalizó el trabajo con la impresión de los implantes y placa de fibra de carbono 

para poder incrustar de forma manual cada pieza, en este caso por fines prácticos 

se hizo el diseño de 4 implantes y para mayor demostración se agregaron dientes 

igualmente impresos para agregarlo a la placa que es como mayormente se utiliza 

este tipo de piezas. 
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CONCLUSIONES 

 

La deformación depende mucho de las tensiones equilibradas en los implantes, la 

placa y la mandíbula, un dato importante a tomar para ver la relación que debe tener 

los implantes y cómo deben considerarse a futuro el uso y su aplicación. 

 En este trabajo se realiza una simulación computacional a partir del 

modelado computacional de la mandíbula y su funcionamiento de masticación. Esta 

consiste en la aplicación de cargas que influyen en los músculos masticatorios, para 

simular una mordida este contara con una serie de implantes soportados por una 

placa, donde se hará una variación de materiales para poder visualizar la diferencia 

de sus tensiones y deformaciones, de igual forma se proporcionaron dos variaciones 

que corresponde a aplicar todo los dientes inferiores en la placa y mandíbula para 

visualizar una mordida real.  

El valor de tensión y deformación en la utilización de implantes no solo en su 

aplicación en mandibular, sino en general ayudará a obtener implantes 

biomiméticos y no solo biocompatibles. Como se muestra en los resultados el diseño 

de las prótesis de PCL/HAp tiene un comportamiento biomimético a la mordida 

simulada en este trabajo. 

Entender que la utilización de implantes, prótesis o biomateriales no solo 

recae en las buenas propiedades mecánicas, sino cómo interactúan en el resto del 

cuerpo y cómo influyen en su distribución de tensión para que este pueda funcionar 

de forma correcta y adecuada. Se debe tomar en cuenta múltiples variables antes 

de considerar utilizar alguno de estos biomateriales. Es cierto que han sido 

utilizados con anterioridad el ejemplo del control 1 (Cr/Co), pero se debe considerar 

el gran impacto que ejercen en el lugar de implante y como el cuerpo debe adaptarse 

para que no exista deformación mandibular, se puede visualizar esta gran diferencia 

en los gráficos y resultados encontrados al compararla con los implantes que se 

desea tener una propiocepción mecánica, oseo-integración y osteoinducción. 

Proporcionar una nueva metodología de diseño de nuevos biomateriales por 

impresión 3D. Al crear un estudio de diseño utilizando un método de elemento finito, 

nos da una idea de cómo se comporta el biomaterial en contacto con el cuerpo, para 

saber si la viabilidad es correcta, y se procedería a realizar su impresión con 
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respecto a esos resultados. De igual forma, si es necesario realizar mejoras en el 

diseño o de propiedades en el biomaterial se realizan simulaciones de elemento 

finito para dar una conclusión respecto al uso de estos materiales. Por ejemplo, un 

resultado importante obtenido a partir de esta metodología, son los diseños a base 

de PCL/HAp, igualmente al utilizar una variación sobre la placa por una de fibra de 

carbono la distribución de cargas es homogénea dando así una deformación y 

tensión menores a la comparada con los demás materiales que se utilizaron una 

placa de CrCo, este resultado se puede observar en el gráfico 1. 

Tener un control fuera de la realidad del cuerpo hace que caigamos en ciclo 

erróneo al implementar biomateriales, un claro ejemplo es el control que establecen 

en nuestro trabajo los estomatólogos, que es cierto que son útiles pero están fuera 

de la realidad de lo que el paciente y el cuerpo quiere al implantar un material a este 

medio, la utilización de implantes de titanio y CrCo en la biomedicina, siempre 

liberan algunos iones en el cuerpo y los tejidos circundantes. Aunque existe la 

liberación lenta de iones resultante de la corrosión, no puede evitarse por completo, 

por eso el control de la corrosión localizada se puede lograr a través de la elección 

apropiada del material y el diseño. 
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APÉNDICE 

1. Tensiones para 4 implantes sin Cantiléver 

 

Tabla 9. Tensiones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 10. Tensiones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 11. Tensiones a diferentes cargas. 
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Tabla 12. Tensiones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 13. Tensiones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 14. Tensiones a diferentes cargas. 
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2. Tensiones para 4 implantes con Cantiléver. 

 

Tabla 15. Tensiones a diferentes cargas. 

 

Tabla 16. Tensiones a diferentes cargas. 

 

Tabla 17. Tensiones a diferentes cargas. 
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Tabla 18. Tensiones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 19. Tensiones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 20. Tensiones a diferentes cargas. 
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3. Tensiones para 6 implantes. 

 

Tabla 21. Tensiones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 22. Tensiones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 23. Tensiones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 24. Tensiones a diferentes cargas. 
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Tabla 25. Tensiones a diferentes cargas. 

 

Tabla 26. Tensiones a diferentes cargas. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



4. Tensiones con dientes 

Tabla 27. Tensiones a diferentes cargas. 

 

Tabla 28. Tensiones a diferentes cargas. 

 

Tabla 29. Tensiones a diferentes cargas.



5. Deformaciones para 4 implantes sin Cantiléver 

 

Tabla 30. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 31. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 32. Deformaciones a diferentes cargas. 
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Tabla 33. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 34. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 35. Deformaciones a diferentes cargas. 
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6. Deformaciones para 4 implantes con Cantiléver. 

 

Tabla 36. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 37. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 38. Deformaciones a diferentes cargas. 
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Tabla 39. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 40. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 41. Deformaciones a diferentes cargas. 
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7. Deformaciones para 6 implantes. 

 

Tabla 42. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 43. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 44. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 45. Deformaciones a diferentes cargas. 
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Tabla 46. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

 

Tabla 47. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

 

 

 

 

 



8. Deformaciones con dientes 

 

Tabla 48. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

Tabla 49. Deformaciones a diferentes cargas. 

 

Tabla 50. Deformaciones a diferentes cargas.



9. Tensiones de 6 implantes 

 

Fig. 21: Tensiones a 800N para los materiales a) Titanio – CrCo, b) Biomaterial – 

CrCo, c) PLC – CrCo, d) Hidroxiapatita – CrCo, e) Titanio – Fibra de Carbono, f) 

Biomaterial – Fibra de Carbono, g) PLC – Fibra de Carbono, h) Hidroxiapatita - 

Fibra de Carbono. 
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9. Deformaciones de 6 implantes 

 

Fig. 22: Deformaciones a 800N para los materiales a) Titanio – CrCo, b) 

Biomaterial – CrCo, c) PLC – CrCo, d) Hidroxiapatita – CrCo, e) Titanio – Fibra de 

Carbono, f) Biomaterial – Fibra de Carbono, g) PLC – Fibra de Carbono, h) 

Hidroxiapatita - Fibra de Carbono. 
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10. Tensiones de 4 implantes con Cantilever 

 

Fig. 23: Tensiones a 100N para los materiales a) Titanio – CrCo, b) Biomaterial – 

CrCo, c) PLC – CrCo, d) Hidroxiapatita – CrCo, e) Titanio – Fibra de Carbono, f) 

Biomaterial – Fibra de Carbono, g) PLC – Fibra de Carbono, h) Hidroxiapatita - 

Fibra de Carbono. 
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11. Deformaciones de 4 implantes con Cantilever 

 

Fig. 24: Deformaciones a 100N para los materiales a) Titanio – CrCo, b) 

Biomaterial – CrCo, c) PLC – CrCo, d) Hidroxiapatita – CrCo, e) Titanio – Fibra de 

Carbono, f) Biomaterial – Fibra de Carbono, g) PLC – Fibra de Carbono, h) 

Hidroxiapatita - Fibra de Carbono. 
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12. Tensiones de 4 implantes sin Cantilever 

 

Fig. 25: Tensiones a 800N para los materiales a) Titanio – CrCo, b) Biomaterial – 

CrCo, c) PLC – CrCo, d) Hidroxiapatita – CrCo, e) Titanio – Fibra de Carbono, f) 

Biomaterial – Fibra de Carbono, g) PLC – Fibra de Carbono, h) Hidroxiapatita - 

Fibra de Carbono. 
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13. Deformaciones de 4 implantes sin Cantilever 

 

Fig. 26: Deformaciones a 800N para los materiales a) Titanio – CrCo, b) 

Biomaterial – CrCo, c) PLC – CrCo, d) Hidroxiapatita – CrCo, e) Titanio – Fibra de 

Carbono, f) Biomaterial – Fibra de Carbono, g) PLC – Fibra de Carbono, h) 

Hidroxiapatita - Fibra de Carbono.



14. Tensión – Deformación de modelo de imitación 

 

Fig. 27: Modelo de imitación a 800 N a) Tensión y b) Deformación. 

15. Tensión – Deformación del modelo de Control 2 

 

Fig. 28: Modelo de Control 2 a 800 N a) Tensión y b) Deformación. 


