
UNIVERSIDAD COMPLUTENSE DE MADRID 
FACULTAD DE ODONTOLOGÍA 

 

 
 

TESIS DOCTORAL 
 

Análisis por elementos finitos de la influencia del diseño de 
estructuras sobre implantes en la resistencia mecánica 

 
 

MEMORIA PARA OPTAR AL GRADO DE DOCTOR 
 

PRESENTADA POR 
 

 

Javier Suárez Rivaya 
 
 

Director 
 

Jaime del Río Highsmith 
 
 

Madrid 
 
 
 

© Javier Suarez Rivaya, 2011 



UNIVERSIDAD COMPLUTENSE DE MADRID 

FACULTAD DE ODONTOLOGIA 

Departamento de Estomatología I 

ANÁLISIS POR ELEMENTOS FINITOS DE 

LA INFLUENCIA DEL DISEÑO DE 

ESTRUCTURAS SOBRE IMPLANTES EN LA 

RESISTENCIA MECÁNICA 

MEMORIA PRESENTADA PARA OPTAR AL GRADO 

DE DOCTOR POR 

Javier Suárez Rivaya 

Bajo la dirección del Doctor: 

Jaime Del Río Highsmith 

Madrid 2011



 

 

   

 

 

 
UNIVERSIDAD COMPLUTENSE DE MADRID 

FACULTAD DE ODONTOLOGÍA 

DEPARTAMENTO DE ESTOMATOLOGÍA I 

(PRÓTESIS BUCOFACIAL) 

 

ANÁLISIS POR ELEMENTOS 

FINITOS DE LA INFLUENCIA DEL 

DISEÑO DE ESTRUCTURAS SOBRE 

IMPLANTES EN LA RESISTENCIA 

MECÁNICA 

TESIS DOCTORAL 

JAVIER SUAREZ RIVAYA 

2011 



ANÁLISIS POR ELEMENTOS 

FINITOS DE LA INFLUENCIA DEL 

DISEÑO DE ESTRUCTURAS SOBRE 

IMPLANTES EN LA RESISTENCIA 

MECÁNICA 

 

 
Trabajo de investigación para optar al Grado de Doctor en 

Odontología por la Universidad Complutense de Madrid que presenta: 

 

 

 

 

Javier Suárez Rivaya 
 

 

 

Director: 

 

Prof. Dr. D. Jaime Del Río Highsmith 

Catedrático del Departamento de Estomatología I 

(Prótesis Bucofacial) 

Facultad de Odontología 

Universidad Complutense de Madrid 

 

Madrid, 2011



AGRADECIMIENTOS 

Al Prof. Dr. D. Fernando del Río de las Heras, bajo su dirección tuve la 

oportunidad de cursar el Máster de Prótesis Bucofacial y gracias a su paciencia y 

entusiasmo para transmitir sus conocimientos hizo posible despertar mi interés por la 

prótesis bucofacial. 

Al Prof. Dr. D. Jaime del Río Highsmith, Director de la presente Tesis Doctoral, 

por su óptima predisposición en la elaboración de la misma, sus consejos, su amistad y 

su apoyo demostrado durante estos años, tanto en lo profesional como en lo personal. 

Al Dr. Alberto Cervera Sabater, por su disposición, sus observaciones y 

sugerencias fueron decisivas para el desarrollo de esta investigación. 

A Ignacio García Blas miembro del Departamento de Ingeniería de 

Euroortodoncia S.L. por su colaboración en la fabricación de las probetas y su posterior 

ensayo In-Vitro en una máquina tipo Instrom. 

A Alfredo Semelas de Analítica y Ofimáica S.L. por la aportación de los 

softwares de diseño imprescindibles para el desarrollo de este trabajo de investigación. 

Al centro de proceso de datos del servicio de informática de apoyo a la 

investigación perteneciente al área de informática y comunicaciones de la U.C.M. que 

llevó a cabo el análisis estadístico de los datos. 

A todos los compañeros y profesores del Departamento de Prótesis de la UCM 

por la oportunidad que me han dado de poder colaborar con ellos todos estos años. 



 

5 
 

 

 

 

 

 

 

 

A mis padres, Armando y Rosario, mis 

hermanos Pablo y Jorge, y a Cristina; 

por todos los momentos que no he 

compartido con ellos todos estos años. 

 



 

 

 

 



 

 

  

- ÍNDICE - 



ÍNDICE 

8 
 

CONTENIDOS              PAGINAS 

1. INTRODUCCIÓN…..………………………………………………………………………………10 

1.1. ALEACIONES METÁLICAS EN PRÓTESIS SOBRE IMPLANTES…………………..……12 

1.2. MATERIALES CERÁMICOS EN PRÓTESIS SOBRE IMPLANTES…………………….…15 

1.3. PROPIEDADES MECÁNICAS DE LOS MATERIALES DENTALES……………………...17 

1.4. MÉTODOS INFORMÁTICOS (ANÁLISIS POR ELEMENTOS FINITOS) ……………..….21 

2. JUSTIFICACIÓN Y OBJETIVOS……………....…………………………………………….…..27 

3. HIPÓTESIS DE TRABAJO……………...………………………………..…………………….....30 

4. MATERIAL Y MÉTODO………………...……………………………………………………..…32 

4.1. DISEÑO PARAMÉTRICO DE LAS ESTRUCTURAS…………………………………….…33 

4.2. EXPORTACIÓN DE LA PIEZA Y EL ANÁLISIS DEL COMPORTAMIENTO MECÁNICO 

MEDIANTE UN SOFTWARE DE ANÁLISIS POR ELEMENTOS FINITOS………………37 

4.3. FABRICACIÓN DE LAS PROBETAS………………………………………………………..43 

4.4. ENSAYO DE FLEXIÓN…………………………………………………………………….....45 

4.4.1. EQUIPO DE MEDICIÓN…………………………………………………………...……45 

4.5. DESARROLLO DE UN MODELO PARAMÉTRICO DE UN PUENTE SOBRE IMPLANTES 

REAL…………………………………………………………………………………………...49 

4.5.1. DESARROLLO DE LA MANDÍBULA……………………………………...…………..49 

4.5.2. DESARROLLO DEL IMPLANTE………………………………………………...……..52 

4.5.3. DESARROLLO DEL PILAR PARA PREMOLAR…………………………….………..57 

4.5.4. DESARROLLO DEL PILAR PARA MOLAR…………………………………….…….61 

4.5.5. PRIMERA FASE DE ENSAMBLAJE…………………………………………………...67 

4.5.6. DESARROLLO DEL TORNILLO……………………………………………………….74 

4.5.7. DESARROLLO DEL CEMENTO…………………………………………………..……77 



ÍNDICE 

9 
 

4.5.8. DESARROLLO DE LA ESTRUCTURA……………………………………………...…82 

4.5.9. FASE DE ENSAMBLAJE FINAL………………………………………………….……96 

4.5.10. PARÁMETROS DE LOS MODELOS……………………………………………….100 

4.6. TRATAMIENTO ESTADÍSTICO DE LOS DATOS……………………………………...…102 

5. RESULTADOS………………………………...……………………………………………..……104 

5.1. DISTRIBUCIÓN DE LOS DATOS OBTENIDOS………………………………………...…104 

5.2. ANÁLISIS ESTADÍSTICO…………………………………………………………………...104 

5.2.1. ESTADÍSTICA INFERENCIAL POR │FV│ Y │FINV│……………………………..105 

5.2.2. ESTADÍSTICA INFERENCIA POR │FINV│ Y DESPLAZAMIENTO.……………..113 

 

6. DISCUSIÓN…………………………………...………………………………………………...…121 

7. CONCLUSIONES…………..……………………………………………………………………..131 

8. BIBLIOGRAFÍA……………………………………………………………...………...………....133 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

1. INTRODUCCIÓN 

 

  



INTRODUCCIÓN 

11 
 

1. INTRODUCCIÓN 

La pérdida dentaria supone una alteración no solo de la estética dentofacial, sino 

además funciones tan esenciales como la masticación, la deglución y la fonación. A lo 

largo de la historia el hombre ha empleado diversos procedimientos y materiales para 

solventar estas pérdidas
1
. 

La restauración de dientes ausentes por piezas artificiales implantadas en los huesos 

maxilares supuso una revolución en todos los tratamientos restauradores. Este fenómeno 

consiste en la osteointegración descrita por Bränemark en 1965 como “la conexión 

directa estructural y fisiológica entre el hueso vivo ordenado y la superficie de un 

implante sometido a carga funcional”
2
. 

Las primeras restauraciones protésicas sobre implantes comenzaron a realizarse en 

1965 en casos de edentulismo total mandibular
3
. A medida que se fueron haciendo 

estudios las indicaciones se fueron ampliando hasta las restauraciones unitarias. La 

prótesis sobre implantes se ha desarrollado tanto en los últimos años que resulta tan 

predecible como cualquier otro procedimiento restaurador convencional para reponer 

dientes ausentes. Misch CE
3
, defiende que cuando realizamos un puente parcial fijo de 3 

unidades y realizamos una planificación correcta y un diseño adecuado, la tasa de 

supervivencia a 10 años está entre el 70 y el 75%. Sin embargo, un implante unitario a 

los 10 años tiene una tasa de supervivencia entre el 90 y 95%. Teniendo en cuenta lo 

anterior y los estudios revisados podemos afirmar que las prótesis parciales fijas sobre 

implantes tienen una  tasa de supervivencia a los 10 años igual o superior a las prótesis 

parciales fijas sobre dientes
4-8

. 

Es importante entender el implante como un elemento de anclaje de una restauración 

protésica y no como un simple sustituto de un diente perdido. Garber y Belser
9
 han 

establecidos las bases del concepto de cirugía guiada protésicamente; es decir, los 
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implantes son una extensión de la prótesis diseñada de forma adecuada. Por tanto, es el 

prostodoncista el que debe guiar al cirujano en la posición correcta de los implantes. 

Hoy día estamos en un momento importante en el desarrollo de la prótesis sobre 

implantes en el que se está produciendo la aparición de numerosos estudios sobre 

nuevos materiales, diseños y componentes de anclaje. 

Para conseguir una rehabilitación protésica duradera es necesario realizar unos 

diseños correctos, no solo armónicos con el contorno gingival; además, que nos 

garanticen la resistencia mecánica de la  estructura. La aparición de nuevos materiales 

restauradores, como las cerámicas dentales de alta resistencia, nos está obligando a 

desarrollar nuevos diseños de las estructuras que garanticen la supervivencia clínica de 

las rehabilitaciones. 

Los diseños realizados para la fabricación de estructuras metálicas han seguido 

siempre requisitos técnicos de laboratorio y nunca necesidades mecánicas debido a 

que al no poder analizar su comportamiento precarga se diseñaban 

sobredimensionadas empíricamente, empleando además materiales de gran rigidez 

que se colaban obteniendo estructuras no homogéneas. 

 

1.1  ALEACIONES METÁLICAS EN PRÓTESIS SOBRE 

IMPLANTES 

Un metal, según “The Metals Handbook” de 1992, se define como una “sustancia 

química, opaca y brillante que es buena conductora del calor y  la electricidad, y cuando 

está pulida refleja muy bien la luz”
10

. 

Una aleación es una sustancia con propiedades metálicas que consta de dos o más 

elementos químicos, siendo, al menos uno de ellos, un metal. Los metales también se 

pueden definir según sus propiedades de calidad y cantidad, como su brillo, 
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maleabilidad, ductilidad, conductividad eléctrica, conductividad térmica, gravedad 

específica y capacidad para producir un sonido cuando se golpea
10

. 

La utilización de metales puros es muy limitada en odontología porque suelen ser 

muy blandos y tienden a corroerse muy rápidamente. Para mejorar sus propiedades 

mecánicas, los metales más utilizados en ingeniería y en odontología son mezclas de 

dos o más elementos metálicos o, en algunos casos, de uno o más metales y/o no 

metales
10-12

. 

1.1.1 CLASIFICACIÓN DE LAS ALEACIONES DENTALES 

Existen cientos de aleaciones dentales disponibles en el mercado que podemos 

clasificar según su composición química en aleaciones de metales nobles y aleaciones 

de metales no nobles. 

A) Aleaciones de metales nobles 

Los metales nobles se ubican en la parte central de la tabla periódica y generalmente 

sus propiedades físicas hacen necesario que sean combinados entre sí o con metales no 

nobles para mejorar su comportamiento mecánico. Estos metales son el oro, platino, 

paladio, iridio, rutenio, osmio, rodio y plata. 

Dentro de este grupo se dividen en “aleaciones de alto contenido en oro”, aquellas 

que poseen al menos un 40% en peso de oro y un 60% en peso de otro metal noble, 

siendo las más empleadas las aleaciones de Oro-Platino y Oro-Paladio; y “aleaciones de 

bajo contenido en oro” que son aquellas que contienen al menos un 25% en peso de 

metales nobles, fueron desarrolladas para disminuir los costes de las anteriores, siendo 

las más empleadas las aleaciones de Paladio-Cobre y Paladio-Plata
10-12

. 
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B) Aleaciones de metales no nobles 

Aparecieron como consecuencia del elevado coste que suponían las aleaciones de 

metales nobles. Las empleadas son: 

- Aleaciones Níquel-Cromo.- contienen > 60% en níquel y entre el 16 y 27% de 

Cromo para mejorar las propiedades mecánicas. 

- Aleaciones Cromo-Cobalto.- contiene > 60% en peso de cobalto y > 30% en 

peso de cromo. 

- Aleaciones Ni-Ti 

- Aleaciones en base de titanio.- se empezaron a utilizar para la fabricación de 

implantes dentales pero se ha ampliado su uso y pueden convertirse en una 

alternativa a las aleaciones de metales nobles (Tabla 1)
 10-12

. 

 

 

 

 Límite de impureza (Peso %) Propiedades mecánicas 

Tipo ASTN N (max.) Fe (max.) O (max.) C (max.) H (max.) Resistencia a la 

tensión (MPa) 

Resistencia 

(0.2%) 

Elongación 

(%) 

Grado I 0,03 0,2 0,18 0,1 0,015 240 170 24 

Grado II 0,03 0,3 0,25 0,1 0,015 340 280 20 

Grado III 0,05 0,3 0,35 0,1 0,015 450 380 18 

Grado IV 0,05 0,5 0,40 0,1 0,015 550 480 15 

Grado V 0,05 0,4 0,20 0,08 0,012 895 828 10 

 

Tabla1: ASTM = American Society for Testing and Materials 
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1.2  MATERIALES CERÁMICOS EN PRÓTESIS SOBRE 

IMPLANTES 

Las restauraciones totalmente cerámicas llevan muchos años en desarrollo. Las 

primeras cerámicas introducidas por Land C.H.
13-18 

en 1903 nos permitían confeccionar 

coronas anteriores totalmente cerámicas pero con una tasa de fractura muy alta. 

En 1957, se produjo el mayor avance hasta ese momento en cuanto a la mejoría de 

la estética y la transparencia de las coronas totalmente cerámicas cuando Vines R.F. y 

Semmelman J.O.
19

 desarrollaron un sistema de procesado de las porcelanas al vacío, lo 

que redujo considerablemente la inclusión de burbujas de aire. 

En 1965, McLean J.W. y Hughes T.H.
20

 introducen en el mercado la porcelana 

aluminosa, más resistente que la feldespática convencional. Estas porcelanas 

presentaban el problema de una mayor opacidad y de ser más blanquecinas. Para 

conseguir una estética aceptable se necesitaba un tallado muy agresivo; pero aún así, no 

resolvían el problema de la desadaptación marginal. 

Entre 1980-1990 comenzó el gran desarrollo de las porcelanas dentales con la 

aparición de las nuevas porcelanas de alta resistencia y baja contracción. Estas 

porcelanas trataban de solventar los problemas de fragilidad y desadaptación marginal 

inherentes al método tradicional
21

. 

En 1993 con el desarrollo de las cerámicas de alta resistencia se creó una cerámica 

aluminosa de infiltrado vitreo indicada para la confección de puentes totalmente 

cerámicos anteriores (In Ceram Alumina), con un área mínima recomendada en la 

sección del conector de 12mm
2
 
22-24

.  
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A partir de 1996 la evolución de las cerámicas permitió la aparición de una cerámica 

de núcleo aluminoso reforzada con Zirconio (In-Ceram Zirconio) más resistente que su 

predecesora (In Ceram Alumina). Este tipo de cerámica estaba indicada para la 

confección de puentes posteriores de hasta tres unidades con una distancia máxima de 

10 mm entre los pilares y un área mínima en la sección del conector de 16mm
2
  

25-28
. 

En 1998 comenzó a comercializarse una cerámica de vidrio con cristales de 

disilicato de litio y ortofosfato de litio, recubierta de una cerámica feldespática de baja 

fusión (IPS Empress II). Fue introducida para la confección de puentes anteriores y 

posteriores hasta un segundo premolar donde el área mínima recomendada en la sección 

de conector era de 16mm
2
 en puentes anteriores y 22.5mm

2
 en puentes posteriores. Hoy 

en día, ya se ha descartado su uso en puentes posteriores por el alto índice de fracturas
29, 

30
. 

En la actualidad, están en desarrollo las cerámicas circoniosas de reciente 

introducción en el mercado. Es una cerámica de núcleo de óxido de Zirconio 

parcialmente estabilizada con ítrio (ZrO2-Y203 – PSZ) y recubierta de una cerámica 

feldespática de baja fusión que permite confeccionar puentes de hasta 4 unidades 

usando conectores de tamaño reducido (7mm
2
). Aunque las casas comerciales afirman 

que este tipo de porcelana no se fractura, la realidad es que si ocurre pero en un 

porcentaje muy reducido. Es por ello, que aún debemos esperar a los nuevos avances en 

el diseño de estructuras que nos permitan asegurar una supervivencia clínica 

aceptable
31-34

. 
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1.3  PROPIEDADES MECANICAS DE LOS MATERIALES 

DENTALES 

Los materiales que se emplean en prótesis sobre implantes para su aplicación 

clínica han de cumplir unas propiedades mecánicas mínimas para no fracturarse o 

deformarse durante la masticación. 

Las propiedades mecánicas se definen según las leyes de la mecánica como “la 

ciencia física que se ocupa de la energía, las fuerzas y los efectos que provocan sobre 

los cuerpos”. Por tanto, las propiedades mecánicas son medidas de la resistencia de un 

material a la deformación o la fractura al aplicarle una fuerza
10, 35

. 

 Cuando aplicamos una fuerza externa a un cuerpo se crea una fuerza interna de 

igual en magnitud, pero de sentido contrario (tensión). Esta vendrá expresada por la 

ecuación: 

  
A

F
Tensión , 

donde “F” es la fuerza aplicada y “A” la sección donde hemos aplicado la fuerza. Por 

ello, la tensión se define como la fuerza interna por unidad de superficie en un material, 

igual y opuesta a la fuerza aplicada por unidad de superficie, es decir: 

  
)(

)(

2
mS

NF
T  (Pa) 

 Esta fuerza aplicada sobre un cuerpo, va a llevar siempre a una modificación de 

sus dimensiones, por muy pequeñas que estas sean. Este fenómeno se denomina 

deformación y se define como el cambio por unidad de longitud, ya sea aumento o 

disminución, dependiendo de la dirección de la fuerza aplicada. Y se expresa como: 
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L

L
D  

donde “D” es la deformación, “ΔL” incremento de la longitud y “L” longitud inicial. 

 Esta deformación que sufre el cuerpo puede ser de dos tipos: 

- Deformación elástica. 

- Deformación plástica. 

 La deformación elástica es aquella que desaparece cuando dejamos de aplicar la 

fuerza. 

 La deformación plástica es la que permanece cuando dejamos de aplicar la 

fuerza. 

 Como dijimos anteriormente existen varios tipos de fuerzas que van a generar 

tensiones internas en un cuerpo. Estas fuerzas pueden ser de compresión, de tracción, 

tangenciales y todas ellas van a generar tensiones simples de compresión, de tracción y 

de cizallamiento respectivamente. Las fuerzas de flexión o torsión, sería nuestro caso, 

van a provocar tensiones complejas. 

 → Fuerzas de compresión.- es aquella provocada por una carga que tiende a 

comprimir o acortar la longitud de un cuerpo. 

 → Fuerzas de tracción.- es aquella provocada por una carga que tiende a estirar 

o alargar la longitud de un cuerpo. 

 → Fuerzas tangenciales o de cizalla.- es aquella provocada por una carga que 

tiende a desplazar una parte de un cuerpo hacia otra posición. 
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 → Fuerzas de flexión o torsión.- este tipo de fuerzas van a generar tensiones 

complejas. Este sería el típico caso de un puente fijo de 3 unidades donde al someterle a 

una fuerza externa, la flexión del puente va a generar tensiones de tracción y de 

compresión
10, 35

. Estas concentraciones de tensión que se generan, representan zonas de 

fractura potenciales en la mayoría de los materiales, sobre todo en las cerámicas 

dentales que tienen un potencial de deformación plástica bajo o nulo. 

 Existen varias técnicas que permiten analizar la distribución de las tensiones 

sobre un cuerpo, estas son: 

a) Prueba transversal o prueba de flexión en tres puntos.- la tensión que va a 

sufrir un material con este ensayo viene dada por: 

  
2

2

3

bd

FL
T  

donde “F” es la fuerza aplicada, “L” la distancia entre los dos puntos de 

apoyo, “b” el ancho de la muestra y “d” su profundidad. 

b) Ensayo de Tracción.- consiste en someter a una probeta normalizada a un 

esfuerzo axial de tracción creciente hasta que se produce la rotura de la 

probeta. Con este ensayo podemos determinar diversas características de los 

materiales elásticos: 

- Módulo de elasticidad. 

- Coeficiente de Poisson. 

- Límite de proporcionalidad. 

http://es.wikipedia.org/wiki/Probeta
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- Limite de fluencia o límite elástico aparente 

- Carga de rotura o resistencia a la tracción. 

- Alargamiento de rotura.  

c) Ensayo de Compresión.- es un ensayo técnico para determinar la resistencia 

de un material o su deformación ante un esfuerzo de compresión. 

d) Métodos Informáticos (análisis por elementos finitos) 
10, 35

.- nos permite 

reproducir cualquier condición. 

 Para todos estos métodos de análisis, existen una serie de parámetros 

indispensables para realizar el proceso (Tabla 2). 

 

Tabla 2. Propiedades y parámetros determinantes en la deformación elástica o plástica 

que pueden sufrir los materiales 
10, 35

. 

Módulo de elasticidad (Módulo de Young). 

Módulo dinámico de Young. 

Módulo de cizallamiento. 

Flexibilidad. 

Coeficiente de Poisson 

Límite proporcional. 

Límite elástico. 
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1.4  METODOS INFORMATICOS (Análisis por elementos 

finitos) 

 Historicamente el desarrollo de nuevos diseños para la confección de estructuras 

protésicas ha sido realizado mediate el método tradicional de construcción y el posterior 

ensayo de prototipos, con el consiguiente coste y tiempo que ello implica. Además nos 

enfrentabamos al problema de tener que evaluar todas las posibles causas de fracasos, 

como así también su comportamiento bajo distintos tipos de carga. 

 En la actualidad existe una herramienta computacional mediante la cual es 

posible realizar la evaluación inicial de los diseños. Esta herramienta es el método de 

los elementos finitos que nos permite evaluar de manera virtual los prototipos, 

permitiendo dejar para la etapa final del desarrollo la construcción y el ensayo, una vez 

que se ha logrado la configuración ideal. En medicina, independientemente de la 

complejidad del tejido y de sus condiciones de carga, esta técnica de análisis nos 

permite predecir de manera muy precisa y rapida su comportamiento
36

.  

El diseño es un proceso que se realiza para solucionar problemas planteados y 

satisfacer las necesidades del ser humano; en nuestro caso, la reposición dentaria. La 

aplicación de la tecnología CAD (Computer Aided Design) / CAE (Computer Aided 

Engineering) / CAM (Computer Aided Manufacturing) para la solución de estos 

problemas, viene siendo muy utilizada en el campo de la ingeniería. La técnica de 

análisis más desarrollada en la ingeniería asistida por ordenador (C.A.E.) es la 

aplicación del análisis por elementos finitos (F.E.A.) que permite la optimización de 

costos, calidad, tiempo y seguridad
37, 38

. 

 El método de los elementos finitos fue descrito por Courant R
39

. en 1943, quien 

comenzó a aplicar este método de análisis para solucionar problemas básicos de la vida 
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real, pero no fue hasta los años 60 cuando se introdujo en la industria aeroespacial, 

cuando comenzó su gran desarrollo
40

. 

 En la actualidad, el empleo de los elementos finitos es una herramienta de uso 

habitual en ingeniería que nos permite realizar simulaciones de una situación real. El 

método de los elementos finitos consiste en dividir un cuerpo de naturaleza continua en 

un modelo discreto (discretización) 
37, 38

. De forma sencilla, consiste en convertir una 

estructura en un número finito de partes llamadas elementos cuyo comportamiento se 

especifica con un número finito de parámetros. Dichos elementos contienen una serie 

de números interconectados entre sí llamados nodos y al conjunto se le conoce como 

malla (fig. 1.). Este método de análisis, nos va a permitir predecir con gran precisión y 

simplicidad los esfuerzos y deformaciones que va a sufrir una pieza o un conjunto de 

piezas al ser sometidas a un sistema de cargas. El conocimiento de lo que sucede en el 

interior de este modelo, se obtiene mediante la interpolación de los valores conocidos en 

los nodos
37, 38

. 

 

Fig.1: Malla.- Conversión a un modelo discreto un 

modelo continuo. 



INTRODUCCIÓN 

23 
 

 El objetivo final de este método de análisis, es realizar una simulación numérica 

del comportamiento real de una pieza. La simulación de procesos es una herramienta 

muy importante en la ingeniería industrial que permite la representación de un proceso 

mediante otro que lo hace más simple y entendible
38

. 

 Hoy día, las grandes empresas de ingeniería se han visto obligadas a implantar 

esta tecnología para hacer realidad los tres grandes objetivos del diseño moderno: 

 - Diseñar para la fabricación a coste competitivo. 

 - Diseñar en medios reales. 

 - Diseñar bien al primer intento. 

 En este sentido, el desarrollo de las tecnologías C.A.D. / C.A.E. / C.A.M. va a 

permitir automatizar cualquier proceso industrial y lograr que estos tres objetivos se 

cumplan
38

. 

En el campo de la implantología no fue hasta 1976 cuando Weinstein A.M. y 

cols.
41 

 aplicaron esta técnica de análisis para estudiar la distribución de las tensiones en 

los primeros implantes. Posteriormente, otros investigadores comenzaron a utilizar esta 

técnica de análisis. 

Entre 1979 y 1983, Atmaran G.H. y Mohammed H.
42-44

, en varios estudios 

analizaron la distribución de las tensiones en un implante unitario para entender el 

comportamiento de los parámetros elásticos y geométricos en implantes. 
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En 1983, Borchers L. y Reichart P.
45

, confeccionaron el primer modelo de 

análisis por elementos finitos en 3D en las diferentes etapas de desarrollo de la interfase 

con el hueso. 

En 1987, Meroueh K.A. y cols
46

, aplicaron el análisis por elementos finitos en 

un implante cilíndrico. 

Williams K.R. y cols.
47

 en 1990, Eraslan O. y cols.
48

 en el 2006 y Keulemans F. 

y cols.
49

 en el 2008, llevaron a cabo un análisis por elementos finitos en prótesis dental 

con cantiléver. 

Akpinar I. y cols
50 

en 1996 y Lin C-L y cols.
51

 en el 2008 aplicaron esta técnica 

de análisis para analizar la distribución de las tensiones en una unión diente-implante. 

En prótesis convencional y prótesis sobre implantes existen muy pocos 

estudios que aplican esta técnica de análisis para estudiar la distribución de las 

tensiones en estructuras de puentes. 

En 1995, Kelly J.R. et al.
52

, aplicaron esta técnica de análisis para estudiar la 

distribución de las tensiones en puentes convencionales de 3 unidades totalmente 

cerámicos (In-Ceram Vita, Bad Säckingen, Alemania) y observaron que los mayores 

niveles de tensión se localizaban en la interfase estructura-cerámica de recubrimiento. 

En 1996, Kamposiora P. et al.
53

, utilizaron esta técnica de análisis sobre un 

modelo 2D de A.E.F. para estudiar los niveles y la distribución de las tensiones en 

puentes fijos de tres unidades, confeccionados con diferentes materiales (aleación de 

Oro tipo III, Dicor e In-Ceram) y con dos tipos de diseños de estructuras diferentes, 

modificando la altura a nivel de los conectores entre 3 y 4mm. Tras el estudio 
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observaron que los mayores niveles de tensión se concentraban en la región gingival del 

conector y que un aumento de la altura de los conectores de 3 a 4mm conseguiría una 

reducción de las tensiones de entre el 40 y 50%. De los materiales estudiados, fue In-

Ceram con el que se consiguieron unos menores niveles de tensión. 

Los resultados de varios estudios: Hojjatie B. y Anusavice K.J.
54

 en 1990; 

Kamposiora P. y cols.
53

 en 1996; Pospiech P. y cols.
55

 en 1996; Bahat Z. y cols.
56

 en el 

2009 sugirieron que la distribución de las tensiones se mejoraría con unos diseños de 

estructuras a nivel de los conectores más curvos. Por ello, Oh. W et al.
57, 58

 aplicaron 

esta técnica de análisis para intentar determinar la influencia del diseño de los 

conectores en la distribución de las tensiones. Tras el estudio observaron una mejora en 

la distribución de las tensiones a nivel de los diseños de conectores con unos radios de 

curvatura mayores
56, 57-65

. Esta influencia fue mucho más significativa en la curvatura 

gingival
66

. 

En 2003, Fischer H. et al.
67

, aplicaron esta técnica de análisis para intentar 

predecir la supervivencia de puentes cerámicos confeccionados con 4 tipos de 

materiales diferentes (IPS Empress 1, IPS Empress 2, In Ceram Alumina y ZrO2). Para 

ello, confeccionaron 3 diseños diferentes de modelos de A.E.F.: 

 Modelo 1: 14mm
2
 (3.5 · 4.0) y conexión de 0.1mm de longitud. 

 Modelo 2: 8.75mm
2
 (2.5 · 3.5) y conexión de 0.1mm de longitud. 

 Modelo 3: 14mm
2
 (3.5 · 4.0) y conexión de 0.5mm de longitud. 
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Fischer et al.
67

, observaron los mayores niveles de tensión a nivel de la región 

gingival de los conectores con una probabilidad de fracaso a 10 años muy baja en los 

puentes de ZrO2
68, 69

. 

Entre 2001 y 2004, Pross K.A. et al.
70-71

, aplicaron esta técnica de análisis en una 

serie de estudios para entender la influencia que existe del diseño del margen cervical y 

el ángulo de convergencia del pilar, en la distribución de las tensiones en un primer 

premolar inferior restaurado con una corona totalmente cerámica. Tras el estudio, 

observaron que en las preparaciones con menor ángulo de convergencia oclusal y mayor 

radio a nivel del chamfer se localizaban los menores niveles de tensión
75-77

. 

En 2006, Oyar P. et al.
78

, analizaron por elementos finitos la distribución de las 

tensiones en dos diseños diferentes de preparación oclusal. Tras el estudio, observaron 

que un diseño de preparación anatómico mejoraba la distribución de las tensiones en la 

dentina; sin embargo, un diseño de preparación oclusal no anatómico mejoraba la 

distribución de las tensiones sobre la porcelana de recubrimiento. 

El empleo del AEF en prótesis dental es posible gracias al empleo actual de 

materiales homogéneos (no colados) para su fabricación. 
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2. JUSTIFICACIÓN Y OBJETIVOS 

 

En los últimos años, los métodos de colado tradicional para la confección de las 

estructuras internas de estas restauraciones protésicas, están siendo sustituidos por los 

nuevos sistemas CAD-CAM que nos permiten controlar los diseños de pilares y 

estructuras, ajustándonos a las necesidades de cada caso; aún así, los diseños de estos 

pilares y estructuras, siguen criterios generalmente empíricos desde el punto de vista 

mecánico. 

 

En Ingeniería, se emplean métodos matemáticos para estudiar y diseñar estructuras 

óptimas que permitan asegurar la estabilidad en el tiempo de una pieza o un conjunto de 

piezas. Para ello, utilizan el método de los elementos finitos para predecir el 

comportamiento mecánico en una pieza o un conjunto de piezas al ser sometidas a un 

sistema de cargas. 

 

En Implantoprótesis, este método de análisis está muy poco extendido y podría ser 

un método que con ayuda de los nuevos sistemas CAD-CAM nos permita diseñar 

pilares y estructuras que garanticen la supervivencia clínica de las restauraciones. 

Hoy día, con la aparición de nuevos materiales y sistemas de confección con 

tecnología CAD-CAM parece interesante optimizar las dimensiones de las estructuras 

protésicas. Lo que nosotros pretendemos a través del análisis por elementos finitos es 

estudiar el comportamiento mecánico de una estructura protésica y lograr predecir la 

fuerza necesaria para deformarla. 
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Los objetivos que nos planteamos son: 

 

1. Crear un modelo paramétrico de una estructura de titanio Grado 2 para un 

puente sobre implantes de 3 unidades. 

 

2. Comparar los resultados mecánicos de una estructura paramétrica de Titanio 

Grado 2 por el método de análisis por elementos finitos y una mecanizada 

mediante un ensayo de Tensión / Deformación. 

 

 

3. Estudiar las variaciones mecánicas por elementos finitos que puedan inducir 

la modificación del diseño paramétrico y compararlo con ensayos de 

tensión-deformación de estructuras mecanizadas. 
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HIPÓTESIS DE TRABAJO 

31 
 

3. HIPÓTESIS DE TRABAJO  

La distribución de las tensiones en restauraciones protésicas sobre implantes es un 

factor de máxima importancia en el pronóstico de las mismas, íntimamente ligado al 

diseño de pilares y estructuras. 

 Después de haber realizado una revisión de la literatura no existe ningún 

consenso sobre cuáles son los diseños más adecuados para la confección de pilares y 

estructuras sobre implantes, quedando a criterio del técnico de laboratorio la elección de 

uno u otro diseño en función de las necesidades técnicas. 

Partiendo de la hipótesis que las magnitudes que recomienda el fabricante son 

empíricas, pretendemos objetivar dichas magnitudes a situaciones concretas del aparato 

estomatognático. 

 La experiencia de otros investigadores nos dice que diseños con ángulos muy 

marcados van a concentrar mayores niveles de tensión; por ello, es lógico pensar que 

unos diseños más redondeados podrían disminuir esas concentraciones de tensión, 

mejorando el pronóstico de nuestras restauraciones. 
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4. MATERIAL Y MÉTODO 

Como resumen del procedimiento, en nuestro trabajo de investigación 

partimos del diseño paramétrico de un modelo virtual de una estructura de 

Titanio grado II para un puente de 3 unidades variando los diseños de los 

conectores en su diámetro (2.5, 3 3.5mm) y en su radio (0.5, 1, 1.5mm). Los 9 

diseños de la estructura los sometimos a un ensayo mecánico mediante el 

método de análisis por elementos finitos para estudiar la fuerza necesaria que 

deberíamos aplicar para lograr un desplazamiento de 0.1, 0.2, 0.3, 0.4 y 0.5mm 

en sentido vertical desde el punto de aplicación de la fuerza en el centro del 

póntico. Posteriormente, se mecanizaron 6 probetas de cada diseño que hacen un 

total de 54 muestras y a cada uno se le sometió a un ensayo de fuerza con una 

Instrom para analizar la fuerza y el desplazamiento. Finalmente hemos valorado 

y comparado estadísticamente los resultados obtenidos con los diferentes 

análisis. 

En una segunda parte de nuestro estudio hemos desarrollado un modelo 

paramétrico de un puente sobre implantes de 3 y 4 unidades real. 

 

4.1  DISEÑO PARAMÉTRICO DE LAS 

ESTRUCTURAS 

 

Para el diseño paramétrico de las estructuras empleamos el software de 

diseño gráfico Autodesk Inventor Professional 2009 en su versión educativa. 

Comenzamos diseñando un cilindro de diámetro 10mm y longitud 30mm 

(fig. 2). A continuación creamos un boceto para dividir al cilindro en dos partes 
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iguales en sentido longitudinal, y sobre este boceto dibujamos dos conectores 

para poder controlar el diámetro y el radio (fig. 3). Seguidamente, realizamos 

una operación de “revolución” con la opción “corte” activa partiendo de este 

boceto (fig. 4 y 5).  

 
Fig. 2. Diseño del cilindro 

 

 
Fig. 3. Boceto para  el desarrollo de los conectores. 

 

Radio del conector 

Altura del conector / 
2 
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Para mejorar el apoyo de la estructura sobre una base se realizaron dos 

caras planas con una operación de “extrusión” y la opción de “corte” activa; y 

para definir el punto de aplicación de la fuerza se realizó una meseta circular de 

0,1mm de altura y 1,5mm de diámetro en la cara plana del póntico (fig. 6). 

 
Fig. 4. Desarrollo de los conectores: Operación de revolución con la opción 

corte activa 

 

 
Fig. 5. Desarrollo de los conectores: pieza terminada 

 

Opción “corte” activa 
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Fig. 6. Pieza terminada: con los apoyos para su correcto asentamiento y con el 

punto de aplicación de la fuerza definido. 

A continuación se diseñó una base que permitiese el correcto 

asentamiento de la estructura y su estabilidad durante el ensayo (Fig.7). 

 

Fig. 7. Pieza terminada con el apoyo correcto para su asentamiento durante el 

ensayo. 

  

Las ventajas que nos ofrece este tipo de diseño es la posibilidad de 

modificar la pieza desde una hoja de cálculo cambiando los valores que 

tengamos determinados y sin la necesidad de crear una pieza nueva, esto nos va 

a permitir realizar todas las modificaciones que queramos para lograr la 

optimización de la misma (Fig. 8). 

Punto de aplicación 
de la fuerza 
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Fig. 8. Diseño paramétrico: con una tabla podremos realizar todas las modificaciones 

necesarias sin necesidad de dibujar la pieza entera. 

 

DISEÑOS DESARROLLADOS 

 Radio del conector 

Diámetro del conector 0.5 1 1.5 

2.5 D2.5/R0.5 D2.5/R1 D2.5/R1.5 

3 D3/R0.5 D3/R1 D3/R1.5 

3.5 D3.5/R0.5 D3.5/R1 D3.5/D1.5 

Tabla 3. Diseños desarrollados para nuestro estudio 

 

4.2  EXPORTACIÓN DE LA PIEZA Y ANÁLISIS DEL 

COMPORTAMIENTO MECÁNICO MEDIANTE 

UN SOFTWARE DE ANÁLISIS POR 

ELEMENTOS FINITOS 

Las nueve modificaciones del diseño de la pieza fueron exportadas al 

software de análisis por elementos finitos Ansys Workbench 10.0 para estudiar 

su comportamiento mecánico (Tabla 3). Los dos software Autodesk Inventor 
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Professional 2009 y Ansys Workbench 10.0 tienen una interface que permite 

transferir modificaciones de las piezas para su posterior análisis. 

Cuando realizamos exportaciones de piezas a este tipo programas 

deberemos de realizar una serie de pasos antes del análisis mecánico: 

1. Verificar la geometría de la pieza o conjunto de piezas 

importadas.- en ocasiones cuando realizamos diseños muy 

complejos el programa no es capaz de interpretar toda la geometría y 

nosotros deberemos de realizar las reparaciones necesarias 

manualmente (fig. 9), en nuestro caso estas reparaciones no fueron 

necesarias.  

 
Fig. 9. Importación del sistema para el análisis. 

 

2. Definir los materiales de cada pieza: deberemos de dar las 

propiedades correctas de cada material para su correcto análisis. En 

nuestro caso la pieza la vamos a fabricar en Titanio Tipo II y el 

soporte en acero estructural (Tabla4). 
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Material Coeficiente de Poisson Módulo de elasticidad (MPa) 

Titanio  Grado II 0,33 1,03e5 

Acero estructural 0.3 2e5 

Tabla 4 Propiedades físicas de los materiales
79 

 

3. Definir las condiciones de contorno:  

- Contacto entre las piezas.- la hemos definido como una relación 

fija, “bonded”. En la experiencia in vitro esta la relación es 

deslizante pero debido a la complejidad que existe para definir 

este contacto en el modelo matemático y a que el objetivo de 

nuestro estudio no es desarrollar un modelo exacto, sino buscar 

una relación entre el modelo real y el modelo matemático, la 

hemos definido como una relación fija “bonded”. 

- Cargas del sistema.- se aplica una carga única en sentido axial en 

el centro del póntico. 

- Soporte del sistema.- toda la base en acero estructural (fig. 10). 

 

4. Mallado.- En estos casos, donde las investigaciones de otros autores 

nos permite conocer las zonas críticas de este tipo de estructuras, 

deberemos de realizar  un mallado meticuloso en estas regiones. 

Hemos realizado un mallado “advanced” con un refinamiento en el 

área de los conectores (fig. 11 y 12). El modelo matemático está 

definido por 52.350 nodos y 34.350 elementos tetragonales. 
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Fig. 10. Contacto entre piezas: hemos definido una relación fija, “bonded”, para facilitar los 

cálculos matemáticos. 

 

 
 

 

 

 
Fig. 11. Área de los conectores con un mallado fino. 

 
 
 
 

Relación entre piezas 
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Fig. 12. Mallado: tipo “advanced” con un refinamiento en el área de los conectores. 

 

5. Definir el tipo de análisis.- realizamos un análisis estructural 

estático para estudiar la fuerza necesaria que deberemos aplicar para 

lograr un desplazamiento, sobre el eje axil de la estructura de 0.1, 

0.2, 0.3, 0.4 y 0.5mm para cada uno de los 9 tipos de diseños 

realizados (fig.13). 

 

 

Fig. 13. Tipo de análisis realizado: el punto de aplicación de la fuerza se localiza en el centro del 

póntico.  

Área de los conectores 
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Con este método de análisis hemos obtenido de cada uno de los 9 

diseños de estructura 5 valores de fuerza en cada punto de desplazamiento. 

Algunos ejemplos de los análisis se ilustran en las imágenes 14-16 (fig. 14-16). 

 

 

 

Fig. 14. Estructura de diámetro 2.5mm y radio 1mm: Fuerza a 0.1mm de desplazamiento. 

 

 

 

Fig. 15. Estructura de diámetro 3 y radio 1mm: Fuerza a 0.3mm de desplazamiento. 

 

 

 

Fig. 16. Estructura de diámetro 3.5mm y radio 1.5mm: Fuerza a 0.5mm de desplazamiento. 
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4.3  FABRICACION DE LAS PROBETAS 

Para la realización de este estudio se fabricaron un total de de 54 

probetas de estructuras para puentes de 3 unidades torneadas en Titanio tipo II 

suministrado en barras de 10mm de diámetro por la empresa Lowde-Titanium. 

Las probetas se fabricaron en la empresa Euroortodoncia S.L. partiendo 

de barras de titanio grado II de sección circular de diámetro 10mm (fig. 17); y 

para ello, fue necesaria la realización de un plano acotado de cada uno de los 9 

diseños desarrollados por el software Autodesk Inventor Professional 2009 en su 

versión educativa (ver CD anexo). 

Una vez fabricadas las 54 estructuras, procedimos a su numeración y 

clasificación, otorgando un código a cada pieza para facilitar su identificación 

(fig. 18). 

Las 54 probetas fueron divididas en 3 grupos según el diámetro del 

conector, y a su vez en 3 subgrupos según el radio. 

 

Grupo 1: 18 estructuras de 3 unidades de diámetro 2.5mm. 

- Subgrupo 1.1: 6 estructuras de radio 0.5mm (D2.5/R0.5) 

- Subgrupo 1.2: 6 estructuras de radio 1mm (D2.5/R1) 

- Subgrupo 1.3: 6 estructuras de radio 1.5mm (D2.5/R1.5) 

 

Grupo 2: 18 estructuras de 3 unidades de diámetro 3mm. 

- Subgrupo 2.1: 6 estructuras de radio 0.5mm (D3/R0.5) 

- Subgrupo 2.2: 6 estructuras de radio 1mm (D3/R1) 

- Subgrupo 2.3: 6 estructuras de radio 1.5mm (D3/R1.5) 

 

Grupo 3: 18 estructuras de 3 unidades de diámetro 3.5mm 

- Subgrupo 3.1: 6 estructuras de radio 0.5mm (D3.5/R0.5) 
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- Subgrupo 3.2: 6 estructuras de radio 1mm (D3.5/R1) 

- Subgrupo 3.3: 6 estructuras de radio 1.5mm (D3.5/R1.5) 

 

 

 

 

 

Fig, 17. Barras de Titanio 

suministradas por la empresa 
Lowde-Titanium. 
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Figura 18. Clasificación de las probetas según el diámetro y radio del conector. 
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4.4 ENSAYO DE FLEXIÓN 

El ensayo que hemos realizado, consistente en someter a una 

deformación plástica cada probeta aplicando una presión constante hasta lograr 

un desplazamiento máximo de 2mm. En nuestro estudio las mediciones de 

fuerza se realizaron a 0.1, 0.2, 0.3, 0.4 y 0.5mm; y es en este intervalo donde 

vamos a realizar la comparación con los resultados obtenidos en el análisis por 

elementos finitos. 

 

Todas las mediciones han sido realizadas por el Departamento de 

Ingeniería de la empresa Euroortodoncia S.L. ubicada en Alcorcón (Madrid). La 

empresa Euroortodoncia S.L. está especializada en tecnologías de fabricación 

manufacturera, microfabricación, ingeniería de precisión y nanotecnologías en 

el campo de la  ortodoncia. 

 

Euroorodoncia S.L. ha implantando y certificado la norma ISO 14001, 

para asegurar que el proceso productivo de fabricación se realiza con el mayor 

respeto medioambiental. 

 

4.4.1 EQUIPO DE MEDICIÓN 

Para el análisis de las muestras hemos optado por una máquina de 

ensayos estáticos y de fatiga Zwick/Roell, modelo BT1-FR2.5TS.D14 y número 

de serie 179392 de la empresa Euroortodoncia S.L. (figs 19-21). .Esta máquina 

trabaja conectada a un ordenador y nos permite aplicar cargas axiales de hasta 

2500 N con una velocidad de ensayo que oscila entre 0.001-3000 mm/min 
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siendo esta independiente de la carga. Este tipo de máquinas están 

especialmente diseñadas para ensayos mecánicos con poca fuerza. 

 

 

Fig. 19. Equipo de medición: Máquina de ensayos estáticos y de fatiga 

Zwick/Roell. 

 

 

 

Fig. 20. Equipo de medición. 

  Soporte de la probeta 

  Puntero de aplicación 
de la fuerza 

  Cámara de video 
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Fig. 21. Equipo de medición: Instantánea de un ensayo. 

 

El programa nos aporta una “curva de fuerza-deformación” de cada uno 

de los experimentos con los valores de la fuerza durante el desplazamiento (fig. 

22-24). 

 
Fig. 22. Curva de Fuerza-Deformación de la 

Probeta 1 (D2.5/R0.5) 
 

 
 

  Puntero de aplicación 
de la fuerza 

  Soporte de la probeta 

  Probeta  
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Fig. 23. Curva Fuerza-Deformación de la Probeta 1 

(D3/R2.5) 

 

 

 
Figura 24: Curva de Fuerza-Deformación de la 

Probeta 1 (D3.5/R0.5) 
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4.5  DESARROLLO DE UN MODELO 

PARAMÉTRICO DE UN PUENTE SOBRE 

IMPLANTES REAL. 

La última parte del estudio ha sido desarrollar dos modelos paramétricos de 

análisis por elementos finitos en 3D para puentes sobre implantes de 3 y 4 

unidades.  

Los dos modelos desarrollados están  formados por varios elementos: 

modelo mandibular, implante, pilar premolar, pilar molar, cemento, estructura 

y tornillos. 

4.5.1 DESARROLLO DE LA MANDÍBULA 

El primer paso fue dibujar un perfil mandibular real. Se comenzó creando 

un documento que se llamó “Modelo Mandibular.ipt” donde se creó un Boceto 

2D, “Boceto 1”, para dibujar una “Spline” con forman de media elipse en la que 

los puntos de la spline corresponderían a las piezas dentarias en posición 3.7., 

3.6., 3.4., 3.2., 3.1., 4.2., 4.4., 4.6. y 4.7. A continuación, en este mismo boceto, 

se determinaron 7 localizaciones que corresponderían con 7 cortes de un TAC 

mandibular; para ello, se dibujaron 7 líneas perpendiculares a la “Spline” (a 

nivel de 3.7., 3.6., 3.3., sínfisis mandibular, 4.3., 4.6. y 4.7.) – (fig. 25).  

El segundo paso, fue determinar la localización de los 7 cortes de un T.A.C. 

mandibular a partir 7 planos paralelos a la spline. 



MATERIAL Y MÉTODO 

50 
 

Se comenzó creando un boceto 2D, “Boceto 2”, en un plano paralelo al 

“Boceto 1”, para dibujar 7 puntos que corresponderían a las proyecciones del 

extremo de cada línea dibujada en el “Boceto 1”. A continuación,  partiendo de 

la definición de un plano (El plano se define por tres puntos no alineados: una 

recta y un punto exterior a ella, dos rectas paralelas o dos rectas secantes), se 

definieron 7 planos de trabajo perpendiculares a la “Spline” y en cada uno se 

creó un Boceto 2D donde importamos los cortes de un TAC mandibular de un 

paciente, haciendo coincidir el canal del nervio dentario inferior con la 

“Spline”. A continuación se dibujó una “Spline” siguiendo el contorno de la 

sección mandibular de cada corte. 

 El último paso, fue el desarrollo de la morfología mandibular. Para ello, se 

realizó una operación de “solevación” siguiendo el área de la sección 

mandibular de cada corte para obtener un modelo mandibular aproximado de un 

paciente (Fig. 26 y 27). 

 

Fig. 25: Perfil mandibular dibujado en el “Boceto 1” 
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Fig. 26. Operación de solevación para generar el modelo mandibular. 

 

 

Fig. 27. Modelo Mandibular generado. 
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4.5.2 DESARROLLO DEL IMPLANTE 

Para nuestro modelo hemos diseñado un solo tipo de implante de 

conexión interna 4.311.5mm tipo replace. 

El primer paso comenzó creando un documento que se llamó 

“Implante.ipt” donde se creó un Boceto 2D, “Boceto 1”, para dibujar media 

sección de un implante de 11.5mm de largo y un ancho de 2.15mm (mitad de la 

plataforma 4.3mm) que permitirá realizar una “Revolución” y crear un modelo 

base de un implante  (Fig. 28). 

 

Fig. 28. Operación de revolución a partir de “Boceto 1” para generar la 

morfología base de un implante. 

El segundo paso fue desarrollar una conexión interna que permita asentar 

el pilar en el implante. Se comenzó creando un Boceto 2D, “Boceto 2”, en la 

cara plana de la figura generada donde se importó una imagen escaneada de la 

proyección de un pilar para conexión interna, haciendo coincidir el centro del 

implante con el centro de la conexión escaneada. A continuación, se proyectaron 
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en el “Boceto 2” los tres perfiles de la imagen importada, que corresponden con 

los dos apoyos internos y la rosca interna del implante (Fig. 29). 

 

 

Fig. 29. Imagen escaneada de un pilar posicionada en la superficie cervical del implante para 

guiarnos en la conexión del implante. 

 

El tipo de conexión seleccionada tiene dos tipos de apoyos internos; uno 

más superficial con forma triangular y de vértices redondeados y otro más 

profundo con forma circular. Para crear estos dos apoyos se realizaron dos 

operaciones de “Extrusión” activando la opción “corte”. Para el primer apoyo, 

se creó una operación de “Extrusión” de 1mm siguiendo el perfil triangular (Fig. 

30); y para el segundo apoyo, se realizó una operación de “Extrusión” de 3mm 

siguiendo el segundo perfil (Fig. 31). 
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Fig. 30. Desarrollo del primer apoyo: Operación de “Extrusión” de activando la opción “corte” y 

tomando como referencia el perfil triangular. 

 

 

Fig. 31. Desarrollo del segundo apoyo: Operación de “Extrusión” de 3mm activando la opción corte y 

tomando como referencia el segundo perfil. 

 

El tercer paso, fue la creación de la rosca interna del implante. Tomando 

como referencia el perfil de menor radio dibujado en el “Boceto 2” se realizó 
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una operación de “Agujero” con una profundidad de 8mm y activando la opción 

“Agujero roscado” (fig. 32). 

 

 

Fig. 32. Operación de Agujero para crear la rosca interna del implante tomando como referencia el 

“Boceto 2”. 

El último paso, fue desarrollar el diseño de las espiras. Se comenzó 

creando un Boceto 2D, “Boceto 3”, situado en un plano de trabajo, “Plano de 

trabajo 1”, paralelo al plano XY y coincidente con el eje axial del implante, “Eje 

de trabajo 1”. En el “Boceto 3”, se dibujó la sección de una espira haciéndola 

coincidir con la superficie externa del implante (fig. 33). A continuación, para 

terminar de generar el modelo de implante, se creó una operación de espira, 

“Espira 1”, activando la opción corte y tomando como perfil el “Boceto 3” y el 

eje, el “Eje de trabajo 1” (fig. 34 y 35). 
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Fig. 33. “Boceto 3” creado para desarrollar las espiras en la superficie del implante. 

 

 

 

Fig. 34. Operación de “Espira” para generar las espiras del implante tomando como 

referencia el “Boceto 3” y el eje, “Eje de trabajo 1”. 
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Fig. 35. Modelo de Implante generado. 

 

4.5.3 DESARROLLO DEL PILAR PARA PREMOLAR 

El primer paso, fue crear la conexión para el implante a partir de una 

“Operación Booleana”. Se comenzó creando un ensamblaje, “Ensamblaje 

premolar.iam”, donde se incluyó “Implante.ipt” y una pieza de nueva creación, 

“Pieza 5.ipt”, que partiría desde el apoyo más apical de la conexión interna del 

implante y con un diámetro de 4.3mm, hasta 1mm por encima del implante. A 

continuación, se creó un nuevo documento, “premolar inferior.ipt”, para 

introducir como componente derivado el “ensamblaje premolar.iam”, y del que 

se restó el “Implante.ipt” (Figura 36). A continuación, realizamos varias 

operaciones booleanas para eliminar las imperfecciones externas que se generan 

al realizar este tipo de operación. El resultado fue una pieza, “premolar 

inferior2.ipt”, que correspondería a la conexión interna del implante (Figura 37). 
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Fig. 36. Operación Booleana para generar la conexión del pilar para el implante. 

 

 

Fig. 37. Conexión del pilar para el implante generada. 

El segundo paso, fue crear el perfil de emergencia del pilar. Se comenzó 

definiendo dos planos de trabajo y un eje de trabajo. El “Plano de trabajo 1” se 

situó sobre la cara oclusal de la conexión; el “Plano de trabajo 2”, 2mm hacia 
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oclusal y paralelo al “Plano de trabajo 1”; y el “Eje de trabajo 1” se corresponde 

con el  eje axial. A partir del “Plano de trabajo 1”, se creó el “Boceto 1” donde 

se dibujó la proyección del perfil externo de la conexión; y a partir del “Plano de 

trabajo 2”, se creó el “Boceto 2” donde se dibujó una circunferencia de diámetro 

6mm concéntrica al “Boceto 1”. A continuación, se realizó una operación de 

“Solevación” con los bocetos 1 y 2  para obtener el perfil de emergencia del 

pilar (fig. 38). 

 

Fig. 38. Operación de Solevación para generar el perfil de emergencia del pilar para el premolar. 

El tercer paso, fue crear un diseño de pilar paramétrico que permitiese 

controlar una serie de variables: longitud y convergencia del pilar; longitud y 

ángulo del margen; y radio de la línea de terminación. Se comenzó definiendo 

un plano de trabajo, “Plano de trabajo 3”, paralelo al “Plano YZ” y coincidente 

con el “Eje de trabajo 1”. A partir del “Plano de trabajo 3” se creó un boceto 2D, 

“Boceto 3”, donde se dibujó una morfología que permitiría generar un pilar a 

partir de una revolución tomando como eje, “Eje de trabajo 1” (figs 39, 40) 
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Fig. 39. Diseño paramétrico de un pilar para premolar que permitiría controlar los parámetros a 

estudiar. 

 

 

Fig. 40. Operación de revolución para generar un pilar para premolar. 

El cuarto paso, fue crear chimenea de acceso al tornillo que permite fijar 

el pilar al implante. Para ello, se crearon dos agujeros concéntricos de diferente 

diámetro. El “agujero 1”, de 2.4mm de diámetro y pasante hacia oclusal, tendría 
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su origen en el “Boceto 1”; y el “agujero 2”, de 2mm de diámetro y 4mm de 

longitud, en la cara apical de la conexión. 

El último paso fue mejorar el aspecto de la región oclusal del pilar; para 

ello, se empleó una operación de empalme (Fig. 41). 

 

Fig. 41. Modelo generado de pilar para premolar. 

 

4.5.4 DESARROLLO DEL PILAR PARA MOLAR 

Para desarrollar este pilar, se siguieron los mismos pasos que en el 

desarrollo de “premolar inferior2.ipt”. 

El primer paso, fue crear la conexión para el implante. Se realizaron los 

mismos pasos que para el modelo de pilar para premolar y se obtuvo una pieza 

que se llamó “molar inferior1.ipt” (fig. 42). 
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Fig. 42. Conexión del pilar para el implante generada. 

 

El segundo paso, fue crear el perfil de emergencia del pilar. Se realizaron 

los mismos pasos que para el modelo de pilar para premolar pero variando  a 

4.5mm el radio de la circunferencia dibujada en el “Boceto 2” (figs 43 y 44). 

 

El tercer paso fue crear un diseño de pilar paramétrico que permitiese 

controlar una serie de variables: longitud y convergencia del pilar; longitud y 

ángulo del margen; y radio de la línea de terminación. El desarrollo del pilar 

siguieron los mismos pasos que para el pilar para premolar (figs. 45-47). 
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Fig. 43. Operación de Solevación para generar el perfil de emergencia del pilar para el molar. 

 

 

 

Fig. 44. Perfil de emergencia generado del pilar para molar. 
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Fig. 45. Diseño paramétrico de un pilar para molar que nos permitiría controlar los parámetros a 

estudiar. 

 

 

Fig. 46. Operación de revolución para generar el pilar para molar. 
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Fig. 47. Pilar Molar generado a partir del diseño paramétrico 

El cuarto paso fue desarrollar la morfología oclusal del pilar simulando 

la morfología real de un pilar dentario. Se comenzó creando dos bocetos 2D, 

“Boceto 3” y “Boceto 4”, sobre la superficie oclusal del pilar; en ambos, se 

dibujó la proyección del perfil externo de la cara oclusal del pilar, y una línea 

que la dividía en dos semicircunferencias (vestibular y lingual). En el “Boceto 

3”, se dibujó una segunda línea paralela a la anterior y 0.3mm hacia lingual; y 

en el “Boceto 4”, se dibujó también una segunda línea paralela a la anterior pero 

0.3mm hacia vestibular. A continuación, se creó un plano de trabajo, “Plano de 

trabajo 2”, 1mm hacia oclusal y paralelo al “Boceto 3”. A partir del “Plano de 

trabajo 2” se crearon 2 bocetos 2D, “Boceto 5” y “Boceto 6”, y en cada uno, se 

dibujó una elipse de radio mayor 1.5mm y radio menor 0.6mm para situar el 

centro 1.35mm hacia vestibular y lingual respectivamente.  A continuación, se 

crearon dos operaciones de solevación, “Solevación 2” y “Solevación 3”, 

utilizando como origen “Boceto 3” y “Boceto 4”. Con estas dos operaciones de 
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solevación se crearon dos cúspides, vestibular y lingual, que simularían la 

superficie oclusal de un pilar. Para mejorar la morfología oclusal y hacerla más 

redondeada, se realizaron tres operaciones de empalme utilizando como base el 

surco central y el “Boceto 5” y “Boceto 6” (fig. 48). 

 

 

Fig. 48. Operación de Solevación para generar la morfología oclusal. 

 

El quinto paso fue crear el acceso al tornillo que nos permitiese fijar el 

pilar al implante. Para ello, se crearon dos agujeros concéntricos de diferente 

diámetro. El “agujero 1”, de 2.4mm de diámetro y pasante hacia oclusal, tendría 

su origen en el “Boceto 1”; y el “agujero 2”, de 2mm de diámetro y 4mm de 

longitud, en la cara apical de la conexión (fig. 49). 
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Fig. 49. Modelo de pilar para premolar generado. 

 

4.5.5 PRIMERA FASE DE ENSAMBLAJE 

En esta primera fase de ensamblaje el objetivo fue determinar la posición 

de los implantes en la mandíbula y la colocación de los pilares. 

Para determinar la posición de los implantes previamente se ha 

establecido la dimensión mesio-distal de los diente a sustituir. 

Según los estudios de Wheeler, la dimensión mesio-distal de los 

premolares y  molares inferiores es de 7 y 10mm respectivamente
80

, por ello, 

partiendo de esta premisa, para el modelo de 3 unidades (34-36) la longitud del 

puente fue de 24mm, y para el modelo de 4 unidades (34-37), 34mm. Con todo 

esto, y respetando los perfiles de emergencia de los pilares, la distancia entre los 

implantes fue de 19.8mm para el modelo de 3 unidades y de 29.8mm para el 

modelo de 4 unidades (figs. 50, 51). 
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Fig, 50. Esquema del modelo de 3 unidades para puente sobre implantes con una longitud de 19.8mm. 

 

 

 

Fig. 51. Esquema del modelo de 4 unidades para puente sobre implantes de una longitud de 29.8mm. 
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El primer paso, en esta primera fase de ensamblaje, fue preparar los 

lechos para los implantes. Se comenzó creando un ensamblaje, “Ensamblaje 

Implantes + Modelo Mandibular.iam”, donde se introdujo el documento 

“Modelo Mandibular Ok.ipt” y dos documentos de “Implante.ipt”.  

Para el modelo de 3 unidades los implantes se colocaron  a un distancia 

de de 19.8mm y para el modelo de 4 unidades a 20.8mm. A continuación, se 

creó un documento, “Modelo Mandibular-Implante.ipt”, donde se introdujo 

como componente derivado el “Ensamblaje Implantes + Modelo 

Mandibular.iam” para realizar una operación booleana restando los implantes. 

Las imperfecciones generadas con este tipo de operaciones y la sección 

mandibular contralateral, se eliminaron con varias operaciones Booleanas. El 

resultado final fueron dos modelos, “Modelo Mandibular corto.ipt”, con los 

lechos preparados para los implantes. 

El último paso, fue ensamblar todos los componentes: modelo mandibular, 

implantes y pilares. Se comenzó creando un ensamblaje, “Ensamblaje Cemento 

Corto.iam”, donde se introdujo el “Modelo Mandibular corto.ipt”, dos 

documentos de “Implante.ipt”, el “premolar inferior2.ipt” y el “molar 

inferior1.ipt” (fig. 52). A continuación, se realizaron una serie de restricciones 

que permitieron colocar todos los componentes en la posición correcta. 
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4.5.5.1  Restricciones Implante-Mandíbula. 

1ª Eje Axial Implante – Eje Axial del lecho implantario (fig. 53). 

2° Cara plana de las espiras – Cara plana del lecho implantario: 

evitará la rotación del implante en el lecho (fig. 54).   

3° Ápice del implante – Zona apical del lecho implantario (fig. 

55a y 55b). Esta última restricción permitió posicionar los implantes en 

la mandíbula (fig. 56a, 56b). 

 

 

Fig.  52. Conjunto de piezas (Modelo mandibular, implante, pilar molar y pilar premolar) necesarios 

en la primera fase de ensamblaje. 
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Fig. 53. Primera restricción Implante-mandíbula. 

 

 

Fig. 54. Segunda restricción Implante-mandíbula. 
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Figs. 55a, 55b. Tercera restricción implante mandíbula. 

 

 

Figs 56a, 56b. Colocación de los implantes en los modelos mandibulares de 3 y 4 unidades. 

 

4.5.5.2 Restricciones Mandíbula-Implante-Pilar: 

 1ª Conexión del Pilar – Conexión del Implante (fig. 57). 

 2° Vértice de la conexión del Pilar – Vértice de la conexión del 

Implante (fig. 58). 

 3° Cara plana de la conexión del Pilar – Cara plana de la 

conexión del Implante (fig. 59a y 59b). Esta última restricción permitió 

posicionar los pilares en los modelos (fig. 60a, 60b). 



MATERIAL Y MÉTODO 

73 
 

 

Fig. 57. Primera restricción mandíbula-implante-pilar. 

 

 

Fig. 58. Segunda restricción mandíbula-implante-pilar. 
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Fig. 59a, 59b. Tercer restricción mandíbula-implante-pilar. 

 

 

Fig. 60a, 60b. Posicionamiento de los pilares e implantes en los modelos mandibulares de 3 y 4 

unidades. 

 

4.5.6 DESARROLLO DEL TORNILLO 

Para el desarrollo del tornillo, se partió del “Ensamblaje Cemento 

Corto.iam”. 

El primer paso, fue abrir un documento, “Tornillo1.ipt”, donde se creó 

un Boceto 2D, “Boceto 1”, tomando como referencia el apoyo interno del pilar. 

En este boceto, se proyectó el perfil externo del apoyo y se tomó como 

referencia para crear una operación de “Extrusión” de 1.5mm hacia oclusal (Fig. 

61). 
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Fig. 61. Operación de extrusión para generar la cabeza del tornillo. 

El segundo paso, fue desarrollar el cuerpo del tornillo. Se comenzó 

creando un Boceto 2D, “Boceto 2”, coincidente con el “Boceto 1”. En este 

boceto, se proyectó el perfil externo del apoyo y se tomó como referencia para 

crear  una operación de “Extrusión” de 10mm hacia apical (Fig. 62).  

El tercer paso, fue desarrollar la ranura para el destornillador. Se 

comenzó creando un Boceto 2D, “Boceto 3”, tomando como referencia la 

superficie oclusal de la figura generada. En este boceto, se creó una morfología 

de ranura plana y se realizó una operación de extrusión de 0.5mm hacia oclusal 

siguiendo el perfil externo (Fig. 63).   

El último paso, fue desarrollar las espiras del tornillo. Se comenzó 

creando un nuevo documento, “TORNILLOS OK.ipt” donde se introdujo 
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el“Ensamblaje Cemento CORTO.iam” como componente derivado para realizar 

una operación booleana restando todos los componentes menos los “Tornillos 

OK.ipt”. (Fig. 64). 

 

Fig. 62. Operación de extrusión para generar el cuerpo del tornillo. 

 

 

Fig. 63. Operación de extrusión para generar la ranura para destornillador en la cabeza del tornillo. 
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Fig. 64. Modelo de tornillos generado. 

 

4.5.7 DESARROLLO DEL CEMENTO  

Para el desarrollo del cemento se partió del documento “Ensamblaje 

cemento corto.iam”, donde se creó un componente, “Cemento Corto.ipt”. 

 

4.5.7.1  Desarrollo del cemento sobre el pilar premolar 

El primer paso fue crear un diseño paramétrico del cemento. Se comenzó 

definiendo un plano de trabajo, “Plano de trabajo1”, coincidente con el “Plano 

de trabajo 3” del documento “Premolar inferior 2.ipt”. A partir de este plano se 

creó un boceto 2D, “Boceto 1”, donde se proyectó la geometría externa del 

“Boceto 3” del documento “Premolar inferior2.ipt”, y se desfasó 0.06mm (Fig. 

65). 
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El espacio para el cemento en coronas y puentes nunca se extiende hasta 

el límite del margen; por ello, se dejó a una distancia vertical de 0.8mm. La 

terminación cervical se realizó en ángulo recto y 0.01mm de espesor. 

 

 

Fig. 65. Diseño paramétrico de cemento que nos permitiría controlar los parámetros a estudiar. 

 

El segundo paso, fue desarrollar el diseño paramétrico creado. Para ello, 

se realizó una operación de “Revolución” tomando como perfil el “Boceto 1” y 

como eje de giro, el eje axial del pilar (fig. 66).  

El último paso, fue crear el acceso para el tornillo siguiendo las 

dimensiones dadas para el agujero del pilar. 
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Fig. 66. Operación de revolución para generar el cemento sobre el pilar premolar. 

  

4.5.7.2 Desarrollo del cemento sobre el pilar molar. 

El primer paso fue crear un diseño paramétrico del cemento. Se comenzó 

definiendo un plano de trabajo, “Plano de trabajo 2”, coincidente con el “Plano 

de trabajo XY” del documento “Molar inferior 1.ipt”. A parir de este plano de 

trabajo, se creó un boceto 2D, “Boceto 2”, donde se proyectó la geometría 

externa del “Boceto 3” del documento “Molar inferior 1.ipt”, y se desfasó 

0.06mm (fig. 67). 

El espaciado del cemento para coronas y puentes nunca se extiende hasta 

el límite del margen; por ello, se dejó a una distancia vertical de 0.8mm. La 

terminación cervical se realizó en ángulo recto y 0.01mm de espesor. 
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Fig. 67. Diseño paramétrico de cemento que nos permitiría controlar los parámetros a estudiar. 

 

El segundo paso, fue desarrollar el diseño paramétrico creado. Para ello, 

se realizó una operación de “Revolución” tomando como perfil el “Boceto 2” y 

como eje de giro, el eje axial del pilar (fig. 68). 

 

Figura 68. Operación de revolución para generar el cemento para molar. 
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El tercer paso, fue crear el cemento oclusal del pilar molar. Se comenzó 

creando dos planos de trabajo, “Plano de trabajo 3” y “Plano de trabajo 4”.  

A partir del “Plano de trabajo 3”, coincidente con la cara oclusal del 

cemento, se crearon dos Bocetos 2D, “Boceto 3” y “Boceto 4”, y en cada uno, 

se proyectó el perfil externo de la superficie oclusal del cemento y una línea 

longitudinal de los Bocetos 4 y 5 del documento “Molar inferior 1.ipt” 

A partir del “Plano de trabajo 4”, situado 1mm oclusal al “Plano de 

trabajo 3”, se crearon dos nuevos Bocetos 2D, “Boceto 5” y “Boceto 6”, y en 

cada uno, se proyectó la geometría elíptica de los Bocetos 6 y 7 del documento 

“Molar inferior1.ipt”. 

A continuación, se crearon dos operaciones de solevación, “Solevación 

1” y “Solevación 2”. Para la “Solevación 1”, se tomó como referencia los 

Bocetos 3 y 6; y para la “Solevación 2”, los Bocetos 5 y 4. Seguidamente, se 

realizaron dos operaciones de empalme para mejorar el aspecto de la anatomía 

oclusal del cemento. 

El cuarto paso, fue crear el acceso para el tornillo siguiendo las 

dimensiones dadas para el agujero del pilar (figs 69a, 69b). 
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Figs. 69a, 69b. Modelos de cementos generados pero sin haber creado la morfología interna. 

 

El último paso, fue desarrollar la morfología interna del espacio para el 

cemento en el molar. Para ello, se realizó una “Operación Booleana” del 

“Ensamblaje Cemento Corto.iam”, restando todos los componentes  excepto el 

“Cemento corto.ipt” (figs 70). 

 

Figs 70. Modelos definitivos de cementos generados. 

4.5.8 DESARROLLO DE LA ESTRUCTURA 

Para el desarrollo de las estructuras se partió del documento “Ensamblaje 

cemento corto.iam”, donde se creó un componente, “Estructura.ipt”. Tomando 

como referencia el “Plano de trabajo 1” y el “Plano de trabajo 2” del documento 

“Cemento Corto.ipt” y los “Bocetos 3” de “Premolar inferio2” y “Molar 
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inferior1”, se conseguiría una relación solidaria entre Pilar, Cemento y 

Estructura. 

 

4.5.8.1 Desarrollo de las cofias. 

 Para el desarrollo de las cofias, se generó un diseño paramétrico de cofia 

determinando una serie de parámetros: espesor axial, espesor marginal, radio 

marginal. 

 

4.5.8.1.1 Cofia del Pilar Premolar 

El primer paso, fue crear un diseño paramétrico de la cofia sobre el pilar 

premolar. Se comenzó  creando un plano de trabajo, “Plano de trabajo 1”, 

coincidente con el “Plano de trabajo 1” del documento “Cemento corto.ipt”. A 

partir de este plano de trabajo, se creó un Boceto 2D, “Boceto 1”, donde se 

proyectó el perfil externo del “Boceto 1”, del documento “Cemento corto.ipt” y 

el perfil externo, a nivel del margen, del “Boceto 3”, del documento “Premolar 

inferior 2.ipt”. Ambos perfiles se unieron formando un solo perfil que se desfasó 

0.5mm, determinando el espesor final de la cofia. A nivel marginal, antes de 

desfasar los 0.5mm, se determinó que el espesor sería de 0.3mm y el radio de 

0.06mm (fig. 71). 
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Fig. 71. Diseño paramétrico de la cofia para el premolar que nos permitiría controlar los parámetros 

a estudiar. 

El último paso, fue desarrollar el diseño paramétrico creado. Para ello, se 

realizó una operación de “Revolución” tomando como perfil el “Boceto 1” y 

como eje de giro, el eje axial del pilar (fig. 72). 

 

 

Figura 72. Operación de revolución para generar la cofia para el premolar. 
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4.5.8.1.2 Cofia del Pilar Molar 

 El primer paso, fue crear un diseño paramétrico de la cofia sobre el pilar 

molar. Se comenzó  creando un plano de trabajo, “Plano de trabajo 2”, 

coincidente con el “Plano de trabajo 2” del documento “Cemento corto.ipt”. A 

partir de este plano de trabajo, se creó un Boceto 2D, “Boceto 2”, donde se 

proyectó el perfil externo del “Boceto 2”, del documento “Cemento corto.ipt” y 

el perfil externo, a nivel del margen, del “Boceto 3”, del documento “Molar 

inferior 1.ipt”. Ambos perfiles se unieron formando un solo perfil que se desfasó 

0.5mm, determinando el espesor final de la cofia. A nivel marginal, antes de 

desfasar los 0.5mm, se determinó que el espesor sería de 0.3mm y el radio de 

0.06mm (fig. 73). 

 

Figura 73. Diseño paramétrico de la cofia para el pilar molar que nos permitiría controlar los 

parámetros a estudiar. 
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 El segundo paso, fue desarrollar el diseño paramétrico creado. Para ello, 

se realizó una operación de “Revolución” tomando como perfil el “Boceto 2” y 

como eje de giro, el eje axial del pilar (fig 74).  

El último paso, fue crear la anatomía oclusal de la cofia del pilar molar. 

Se comenzó creando dos planos de trabajo, “Plano de trabajo 3” y “Plano de 

trabajo 4”. 

 A partir del “Plano de trabajo 3”, coincidente con la cara oclusal de la 

figura generada, se crearon dos Bocetos 2D, “Boceto 3” y “Boceto 4”, y en cada 

uno, se proyectó el perfil externo de la superficie oclusal de la cofia y la línea 

longitudinal de los Bocetos 4 y 5 del documento “Molar inferior 1.ipt”. 

 

 

Fig. 74. Operación de revolución para generar la cofia para el pilar molar. 
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 A partir del “Plano de trabajo 4”, situado 1mm oclusal al “Plano de 

trabajo 3”, se crearon dos nuevos Bocetos 2D, “Boceto 5” y “Boceto 6”, y en 

cada uno, se proyectó la geometría elíptica de los Bocetos 6 y 7 del documento 

“Molar inferior1.ipt”. 

 A continuación, se crearon dos operaciones de solevación, “Solevación 

1” y “Solevación 2”. Para la “Solevación 1”, se tomó como referencia los 

Bocetos 3 y 5; y para la “Solevación 2”, los Bocetos 4 y 6 (fig. 75). 

Seguidamente, se realizaron dos operaciones de empalme para mejorar el 

aspecto de la anatomía oclusal de la cofia (fig. 76). 

 

 

Fig. 75. Cofia definitiva para el pilar molar. 
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Fig. 76. Modelos de cofias para el premolar y molar de los modelos de 3 y 4 unidades. 

 

4.5.8.2 Desarrollo de los pónticos. 

 Para el diseño y desarrollo de la morfología de los pónticos, se ha creado 

un tipo de póntico ovoide partiendo de “Estructura.ipt” del “Ensamblaje 

corto.iam”. 

 El primer paso, fue realizar un diseño paramétrico del póntico que 

permitiese controlar ciertos parámetros (altura gingival). Se comenzó definiendo 

un plano de trabajo, “Plano de trabajo 5”, paralelo al “Plano XY” y coincidente 

con la superficie oclusal de las cofias desarrolladas. A partir de este plano de 

trabajo, se creó un Boceto 2D, “Boceto 7”, para dibujar una línea de referencia 

desde el centro de un pilar al otro. 

 A continuación, se definió un segundo plano de trabajo, “Plano de 

trabajo 6”, que dividiría la estructura en dos mitades, vestibular y lingual, 

tomando como referencia el “Boceto 7” y la superficie oclusal de la cofia del 

pilar premolar. A partir de este plano de trabajo, se creó un Boceto 2D, “Boceto 

8”, para dibujar, centrado, un diseño paramétrico de póntico (fig. 77). 
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Fig. 77. Diseño paramétrico del póntico para la estructura de 3 unidades. 

 

El último paso, fue desarrollar el diseño paramétrico creado. Para ello, se 

realizó una operación de “Revolución” utilizando como perfil el “Boceto 8” y 

como eje de giro, el eje previamente definido en el “Boceto 8” (fig. 78). 

 

Figura 78. Operación de revolución para generar el póntico de la estructura de 3 unidades. 
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Para el modelo de 4 unidades se diseñaron, en un mismo boceto, dos 

pónticos siguiendo los parámetros del póntico del modelo de 3 unidades y 

centrados en el espacio entre las cofias (fig. 79). Para generar los pónticos, se 

realizaron dos operaciones de revolución (fig. 80a, 80b). Con estas operaciones 

se generaron los pónticos para las estructuras de 3 y 4 unidades (figs. 81a, 81b).  

 

4.5.8.3 Desarrollo de los conectores. 

 Para el desarrollo de los conectores, se creó un diseño paramétrico que 

permitiese controlar ciertos parámetros (altura del conector, anchura buco-

lingual, radios). 

 El primer paso, fue determinar la localización y el punto medio de los 

conectores. A partir del “Plano de trabajo 6”, se creó un nuevo Boceto 2D, 

“Boceto 9”, para definir los centros de los conectores y que fuesen  equidistantes 

de póntico y cofias (fig. 82).  

Para el modelo de 4 unidades se siguieron los mismos pasos, pero en este 

caso, el número de conectores era de 3 (fig. 83). 
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Fig. 79. Diseño paramétrico de los pónticos para la estructura de 4 unidades. 

 

 

Fig. 80a, 80b. Operaciones de revolución para generar los pónticos. 

 

 

Figuras 81a, 81b. Pónticos generados para las estructuras los modelos de 3 y 4 unidades. 
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Fig. 82. Determinación de los centros para los conectores del modelo. 

  

 

Fig. 83. Determinación de los centros para los conectores del modelo de 4 unidades. 

 

El segundo paso, fue crear un diseño paramétrico de conector. Para el 

modelo de 3 unidades, se comenzó creando dos planos de trabajo, “Plano de 
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trabajo 7” y “Plano de trabajo 8”, paralelos al “Plano de trabajo 2” y 

coincidentes, cada uno, con uno de los centros definidos en el “Boceto 9”. A 

partir de estos planos de trabajo, se crearon dos Bocetos 2D, “Boceto 10” y 

“Boceto 11”, para dibujar una elipse, de radio mayor y menor 1.5mm,  tomando 

como centro los definidos en el “Boceto 9”. (fig. 84).  

Para el modelo de 4 unidades, se siguieron los mismos pasos, pero en este 

caso, el número de conectores era de 3 (fig. 85).  

El tercer paso, fue desarrollar el diseño paramétrico creado. Se comenzó 

realizando la división de los pónticos y cofias, utilizando la herramienta de 

división y tomando como referencia 3 planos de trabajo, paralelos al “Plano de 

trabajo 2” y coincidentes, cada uno, con uno de los ejes axiales de cofias o 

pónticos (fig. 86). 

 

Fig. 84. Diseño paramétrico para controlar la altura y la anchura de los conectores en el modelo de 3 

unidades. 
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Fig. 85. Diseño paramétrico para controlar la altura y anchura de los conectores en el modelo de 4 

unidades. 

  

 

Fig. 86. División de pilares y pónticos para determinar el origen y destino de las operaciones de 

extrusión que se realizaran para generar los conectores. 
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Fig. 87. Operación de extrusión para generar los conectores desactivando la opción “Cara 

extendida”.  

 

Para realizar las dos operaciones de extrusión, se tomaron como referencia 

los Bocetos 10 y 11. Para generar la operación se seleccionó la opción “Desde-

Hasta”, tomando como origen la mitad de una cofia y la mitad del póntico, y se 

desactivó la opción “Cara extendida”. Todos estos pasos se realizaron para cada 

uno de los conectores de los dos modelos generados (fig. 87). 

A continuación, se realizaron varias operaciones de empalme tomando como 

referencia la sección mesial y distal de cada conector. Con esta operación, se 

logró parametrizar los ángulos mesial y distal de cada conector (fig 88a y 88b). 
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Fig. 88a, 88b. Modelos de estructuras sin desarrollar las morfologías internas. 

  

El último paso, fue desarrollar la morfología interna de la estructura. Se 

comenzó creando un nuevo documento, “Estructura OK.ipt”, donde se insertó el 

“Ensamblaje Cemento Corto.iam” como componente derivado, para realizar una 

“Operación Booleana” restando todos los componentes menos “Estructura.ipt” 

(Figura 89a y 89b). 

 

Fig. 88a, 88b. Modelos de estructuras generadas. 

4.5.9 FASE DE ENSAMBLAJE FINAL 

 Con esta fase final de ensamblaje se obtuvieron los dos modelos de 

trabajo para análisis por elementos finitos. Para posicionar los implantes y los 

pilares, se siguieron los mismos pasos que en la primera fase de ensamblaje (fig. 

89). 
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Fig. 89. Componentes de los modelos en la fase de ensamblaje final. 

 

4.5.9.1 Restricciones Tornillo-Pilar-Implante 

  1° Eje axial del pilar – Eje Axial del tornillo (fig. 90).  

2° Tope del tornillo – Apoyo en pilar (fig. 91a, 91b). 
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Fig. 90. Primera restricción tornillo-pilar-implante.  

 

 

Fig. 91a, 91b: Segunda restricción tornillo-pilar-implante. 

4.5.9.2 Restricciones Pilar – Cemento. 

 1° Cara Externa Pilar (eje axial) – Cara interna cemento (eje 

axial). Para los dos pilares (fig. 92). 

4.5.9.3 Restricciones Pilar – Cemento – Estructura. 

 1° Cara externa del cemento – Cara interna de la estructura. Para 

los dos pilares (fig. 93). Esta última restricción permitió terminar de 

ensamblar todos los componentes (fig. 94a, 94b). 
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Fig. 92. Primera restricción pilar-cemento. 

 

 

 

Figura 93. Primera restricción pilar-cemento-estructura. 
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Figura 94a, 94b: Modelos de 3 y 4 unidades terminados. 

 

4.5.10  PARAMETROS DE LOS MODELOS 

El diseño de estos modelos ha seguido las recomendaciones de las casas 

comerciales, con el fin de estudiar su comportamiento mecánico. Este diseño 

paramétrico de puentes de 3 y 4 unidades, va a permitir hacer las modificaciones 

deseadas para lograr su optimización (Tablas 5 y 6). 

 

 Parámetros de los Pilares 

Altura del Pilar 8mm 

Ángulo de Convergencia oclusal 8° 

Longitud del Margen 1mm 

Angulo del Margen 5° 

Radio del Margen 0.6mm 

Tabla 5. Parámetros de los Pilares: las franjas de color indican las 

recomendaciones de las casas comerciales, el resto de parámetros son aleatorios. 
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 Parámetros de la Estructura 

Espesor Axial 0.5mm 

Espesor Cervical 0.3mm 

Radio del Margen 0.6mm 

Altura O-C del conector. 3mm 

Anchura V-L del conector. 3mm 

Radio mesial del conector (independientes) 0.8mm 

Radio distal del conector (independientes) 0.8mm 

Tabla 6. Parámetros de la Estructura: las franjas de color indican las 

recomendaciones de las casas comerciales, el resto de parámetros son aleatorios. 
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4.6  TRATAMIENTO ESTADÍSTICO DE LOS DATOS 

Los datos correspondientes a las medidas obtenidas de la fuerza y el 

desplazamiento han sido archivados en una hoja Excel 2007. El análisis 

estadístico lo hemos realizado en el Centro de Proceso de Datos del Servicio 

Informático de Apoyo a la Investigación perteneciente al Área de Informática y 

Comunicaciones de la Universidad Complutense de Madrid, con el programa 

estadístico SAS en su versión 9.1. 

El tratamiento de los datos consta de una serie de regresiones lineales 

para relacionar la “Fuerza In Vitro” (valor obtenido en la Instrom) como función 

de la “Fuerza Virtual” (valor obtenido en el análisis por elementos finitos). A 

continuación, se hicieron comparaciones para valorar el grado de influencia del 

diámetro y el radio sobre el valor de la Fuerza. 

 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

5.  RESULTADOS 
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5. RESULTADOS 

5.1 DISTRIBUCIÓN DE LOS DATOS OBTENIDOS 

 

Finalizado el análisis por elementos finitos (AEF) y los ensayos en la Instrom 

hemos obtenido un total de 315 mediciones de fuerza de los cuales 45 son el resultado 

del análisis por elementos finitos y 270 de los ensayos en la Instrom. 

Las 45 mediciones obtenidas por el A.E.F. son el resultado del análisis los 9 

diseños de la estructura que se dividen en 3 grupos según el diámetro de los conectores 

(2.5, 3, 3.5mm) y a su vez en 3 subgrupos según el radio (0.5, 1, 1.5mm). De cada uno 

de los 9 diseños se obtuvo un total de de 5 valores de fuerza según el desplazamiento 

medido en el eje axial (0.1, 0.2, 0.3, 0.4 y 0.5mm). 

Las 270 mediciones obtenidas en los ensayos de la Instrom son el resultado del 

análisis de de 54 probetas, las cuales se dividen en 3 grupos (un total de 18 probetas) 

según el diámetro de los conectores (2.5, 3, 3.5mm) y a su vez en 3 subgrupos (un total 

de 6 probetas) según el radio (0.5, 1, 1.5mm). De cada uno de 54 probetas se obtuvo un 

total de de 5 valores de fuerza según el desplazamiento medido en el eje axial (0.1, 0.2, 

0.3, 0.4 y 0.5mm). 

 

5.2 ANÁLISIS ESTADÍSTICO 

 

Primero se pretende conocer con qué porcentaje y probabilidad se puede 

explicar las variaciones de la Fuerza In-vitro (|Finv|) respecto a la Fuerza virtual (|Fv|) 

según el radio y radio del conector, y el desplazamiento alcanzado; para ello, realizamos 

una serie de Regresiones Lineales relacionando la |Finv| como función de la |Fv|. 
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A continuación, pretendemos conocer que variable influye más en las 

variaciones de la |Finv|, el diámetro o el radio. Para ello, nuevamente realizamos una 

serie de Regresiones Lineales para relacionar la |Finv| como función del 

desplazamiento. 

 

5.2.1 ESTADISTICA INFERENCIAL POR |FV| Y |FINV| 

Se realizó el análisis estadístico inferencial con respecto a la variable Fuerza 

(expresada en N) mediante Regresiones Lineales con el objetivo de relacionar la Fuerza 

In-vitro (|Finv|) como función de la Fuerza virtual (|Fv|) según el radio y el diámetro del 

conector, creando una fórmula matemática del tipo |Finv|=a+b·|Fv|. Para ello, se 

consideró la |Fv| la variable independiente y |Finv| la variable dependiente. Se realizó el 

análisis para cada diseño de conector agrupándolos según el diámetro del conector. 

 

A.  ESTRUCTURAS DE DIÁMETRO 2.5mm 

Para los diseños de estructuras con un conector de diámetro 2.5mm y radios 

0.5mm, 1mm y 1.5mm; y tras realizar las regresiones lineales se obtuvo un coeficiente 

de determinación (R
2
) de 0.99. Esto significa que con la |Fv| se puede explicar un 

98,19% de las variaciones de la |Finv| según el radio y el desplazamiento alcanzado 

(Tabla 7).  
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Parámetro Estimador  Error estándar Valor t Pr>|t| 

Término independiente 86.42416667    B 7.92177532 10.91 <.0001 

Radio 0.5 10.33416667    B 11.20308210 0.92 0.3599 

Radio 1 -1.38562840    B 11.74994252 -0.12 0.9065 

Radio1.5  0.00000000    B . . . 

Fuerza V  0.07360881    B 0.00148622 49.53 <.0001 

FuerzaV*Radio 0.5  0.00618411    B 0.00224260 2.76 0.0076 

FuerzaV*Radio 1 -0.00517640    B 0.00211838 -2.44 0.0174 

FuerzaV*Radio 1.5  0.00000000    B . . . 

Tabla 7 Análisis estadístico para los diseños con un conector de diámetro 2.5mm 

 

La fórmula de la recta para el caso de una estructura de 2.5mm de diámetro y 

0.5mm de radio en el conector sería (fig.95): 

|Finv|=a+b·|Fv| 

|Finv|= (Término indep + Radio 0.5) + (Fuerza V + FuerzaV*Radio 0.5) · |Fv|-- a 

un desplazamiento dado. 

 

|Finv|= 96.75833334 + 0.07979292 · |Fv| para un desplazamiento entre 0.1-0.4mm 

R-cuadrado Coef Var Raiz MSE Fuerzain Media 

0.990921 3.576697 15.84355 
442.9660 

b 

a 
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 Aplicando esta fórmula podemos predecir los resultados de la |Finv| para un 

diseño de estructuras con un conector de diámetro de 2.5mm y 0.5mm de radio en un 

98.19% de los casos. 

 

 

Fig. 95. Gráfico de las rectas de regresión para los diseños con un conector de diámetro 2.5mm 

 

Para estos diseños de estructuras con un diámetro del conector de 2.5mm, solo se 

observó una diferencia estadísticamente significativa entre los diseños con un radio de 

0.5 y 1mm respecto a su influencia en los cambios en la fuerza, siendo p<0.0001. Entre 

los diseños con un radio 0.5-1.5mm y 1-1.5mm no se observó diferencia 

estadísticamente significativa, siendo p>0.0001. 
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B.  ESTRUCTURAS DE DIÁMETRO 3mm 

Para los diseños de estructuras con un conector de diámetro 3mm y radios 

0.5mm, 1mm y 1.5mm y tras realizar las regresiones lineales se obtuvo un coeficiente 

de determinación (R2) de 0.99. Esto significa que con la |Fv| se puede explicar un 

98,19% de las variaciones de la |Finv| según el radio y el desplazamiento alcanzado 

(Tabla 8). 

 

 

Parámetro Estimador  Error estándar Valor t Pr>|t| 

Termino independiente 52.03399791    B 4.90964701 10.60 <.0001 

Radio 0.5 -1.53707677    B 7.28209741 -0.21 0.8334 

Radio 1 -4.58804500   B 6.94329028 -0.66 0.5107 

Radio1.5  0.00000000   B . . . 

Fuerza V  0.08605398  B 0.00063477 135.57 <.0001 

FuerzaV*Radio 0.5  -0.00772340    B 0.00089145 -8.66 <.0001 

FuerzaV*Radio 1 -0.00297206    B 0.00087463 -3.40 0.0011 

FuerzaV*Radio 1.5  0.00000000    B . . . 

Tabla 8 Análisis estadístico para los diseños con un conector de diámetro 3mm 

R-cuadrado Coef Var Raiz MSE Fuerzain Media 

0.998515 1.742764 11.46628 657.9362 

b 

a 
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Fig. 96. Gráfica de las rectas de regresión para los diseños con un conector de diámetro 3mm 

 

La fórmula de la recta para el caso de una estructura de 3 mm de diámetro y 

0.5mm de radio en el conector sería (fig.96): 

|Finv|=a+b·|Fv| 

|Finv|= (Término indep + Radio 0.5) + (Fuerza V + FuerzaV*Radio 0.5) · |Fv|-- a 

un desplazamiento dado. 

 

|Finv|= 50.49692114 +0.07833058 · |Fv| para un desplazamiento entre 0.1-0.5mm 

 

Aplicando esta fórmula podemos predecir los resultados de la |Finv| para un 

diseño de estructuras con un conector de diámetro de 3 mm y 0.5mm de radio en un 

98.19% de los casos. 
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Para estos diseños de estructuras con un diámetro del conector de 3 mm, solo se 

observó una diferencia estadísticamente significativa entre los diseños con un radio de 

0.5-1mm y 0.5-1.5mm respecto a su influencia en los cambios en la fuerza, siendo 

p<0.0001. Entre los diseños con un radio 1-1.5mm no se observó diferencia 

estadísticamente significativa, siendo p>0.0001. 

 

C.  ESTRUCTURAS DE DIÁMETRO 3.5mm 

Para los diseños de estructuras con un conector de diámetro 3.5mm y radios 

0.5mm, 1mm y 1.5mm y tras realizar las regresiones lineales se obtuvo un coeficiente 

de determinación (R
2
) de 0.99. Esto significa que con la |Fv| se puede explicar un 

98,19% de las variaciones de la |Finv| según el radio y el desplazamiento alcanzado 

(Tabla 9). 

 

Fig. 97. Gráfica de las rectas de regresión para los diseños con conector de diámetro 3.5mm 
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Parámetro Estimador  Error estándar Valor t Pr>|t| 

Termino independiente -1.645445222    B 6.14220208 -0.27 0.7895 

Radio 0.5 6.049989097    B 8.68637447 0.70 0.4883 

Radio 1 6.916630571   B 8.31660711 0.83 0.4083 

Radio1.5  0.00000000   B . . . 

Fuerza V  0.089003903  B 0.00065667 135.54 <.0001 

FuerzaV*Radio 0.5  -0.004162901   B 0.00090241 -4.61 <.0001 

FuerzaV*Radio 1 -0.000209465    B 0.00088415 0.24 0.8134 

FuerzaV*Radio 1.5  0.00000000    B . . . 

Tabla 9. Análisis estadístico para los diseños con un conector de diámetro 3.5mm 

 

La fórmula de la recta para el caso de una estructura de 3.5 mm de diámetro y 

0.5mm de radio en el conector sería (fig.97): 

|Finv|=a+b·|Fv| 

|Finv|= (Término indep + Radio 0.5) + (Fuerza V + FuerzaV*Radio 0.5) · |Fv|-- a 

un desplazamiento dado. 

 

|Finv|= 4.404543875 + 0.084841002 · |Fv| para un desplazamiento entre 0.1-0.5mm 

R-cuadrado Coef Var Raiz MSE Fuerzain Media 

0.998766 1.716917 13.09547 762.7320 

a 

b 
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Aplicando esta fórmula podemos predecir los resultados de la |Finv| para un 

diseño de estructuras con un conector de diámetro de 3.5mm y 0.5mm de radio en un 

98.19% de los casos. 

 

DIÁMETRO RADIO FÓRMULA MATEMÁTICA 

2.5mm 0.5 |Finv| = 96.75833334 + 0.07979292 · |Fv| 

1 |Finv| = 85.03853827 + 0.06843241 · |Fv| 

1.5 |Finv| = 86.42416667 + 0.07360881 · |Fv| 

3mm 0.5 |Finv| = 50.49692114 + 0.07833058 · |Fv| 

1 |Finv| = 47.44595291 + 0.08308192 · |Fv| 

1.5 |Finv| = 52.03399791+ 0.08605397 · |Fv| 

3.5mm 0.5 |Finv| = 4.404543875 + 0.084841002 · |Fv| 

1 |Finv| = 5.271185349 + 0.088794438 · |Fv| 

1.5 |Finv| = -1.645445222 + 0.089003903 · |Fv| 

Tabla 10. Fórmulas matemáticas que nos van a permitir predecir el comportamiento real a partir del 

resultado obtenido mediante el análisis por elementos finitos para estos diseños y en un intervalo de 

desplazamiento de 0.1-0.5mm. 

 

Para cada diseño hemos sacado una fórmula matemática que nos va a permitir 

predecir los resultados in-vitro en un 98.19% de los casos entre los intervalos de 

desplazamiento de 0.1-0.5mm (Tabla 10). 
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Para estos diseños de estructuras con un diámetro del conector de 3.5mm, solo se 

observó una diferencia estadísticamente significativa entre los diseños con un radio de 

0.5-1mm y 0.5-1.5mm respecto a su influencia en los cambios en la fuerza, siendo 

p<0.0001. Entre los diseños con un radio 1-1.5mm no se observó diferencia 

estadísticamente significativa, siendo p>0.0001. 

 

En todos los casos hemos observado una relación directa entre los valores 

de la |Fv| y los resultados obtenidos en todos los ensayos en la Instrom (|Finv|). Por 

ello, para estos diseños y entre 0.1-0-5mm de desplazamiento podemos explicar un 98% 

de las variaciones de la |Finv|  con el valor obtenido virtualmente. 

 

 

 

5.2.2 ESTADISTICA INFERENCIAL POR |FINV| Y 

DESPLAZAMIENTO 

 

Después de realizar el análisis estadístico y confirmar la posibilidad de explicar 

virtualmente los cambios en la |Finv|, pretendemos analizar la influencia del diámetro y 

el radio del conector sobre la resistencia de las estructuras. 

 

5.2.2.1  ANÁLISIS PARA EL DIÁMETRO 

 

Se analizaron conjuntamente todas las observaciones del experimento in-vitro 

para valorar la influencia del diámetro sobre los cambios en la |Finv|; para ello, se 

realizaron nuevamente una serie de regresiones lineales considerando la |Finv| la 
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variable dependiente y el desplazamiento la variable independiente. Tras realizar las 

regresiones lineales se obtuvo un coeficiente de determinación (R
2
) de 0.99. 

 

El análisis estadístico reveló una diferencia estadísticamente significativa (p<0.0001) 

entre los diámetros 2.5, 3 y 3.5mm sobre su influencia en los cambios en la intensidad de la 

|Finv| (Tabla 11). Para los diseños de diámetro de 3.5mm se necesita aplicar la mayor fuerza 

para lograr el mismo desplazamiento, y para los diseños de diámetro 2.5mm la menor (fig. 98). 

 

 

 

 

Parámetro Estimador  Error estándar Valor t Pr>|t| 

Termino independiente 89.665000    B 4.22901568 21.20 <.0001 

Diámetro 3.5  -86.842188    B 5.64088976 -15.40 <.0001 

Diámetro 3 -39.694647   B 5.56775786 -7.13 <.0001 

Diámetro 2.5  0.00000000   B . . . 

MM 1413.204118 B 15.44218190 91.52 <.0001 

MM*Diámetro 3.5 1119.826507 B 19.10872519 58.60 <.0001 

MM*Diámetro 3 613.348824    B 18.91273308 32.43 <.0001 

MM*Diámetro 2.5  0.00000000    B . . . 

Tabla 11 Análisis estadístico para analizar la influencia del diámetro en el aumento de la resistencia al 

desplazamiento de las estructuras, a partir de los resultados obtenidos en el ensayo de flexión. 

 

R-cuadrado Coef Var Raiz MSE Fuerzain Media 

0.997986 2.255616 14.23699 631.1795 
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Fig. 98. Gráfico de las rectas de regresión para analizar la influencia del diámetro en el aumento de la 
resistencia al desplazamiento de las estructuras, a partir de los resultados obtenidos en el ensayo de flexión. 

  

 

5.2.2.2 ANÁLISIS PARA EL RADIO 

    Sabiendo que el diámetro por si solo tiene una influencia significativa 

sobre los cambios en la intensidad de la |Finv|, pretendemos  saber si para cada diseño 

de conector, el radio tendrá igualmente tanta influencia y poder estudiar de que manera 

podemos jugar con estos diseños para obtener mejores resultados estéticos en nuestras 

rehabilitaciones protésicas sin disminuir su resistencia. 

   Igualmente hemos realizado una serie de Regresiones Lineales para cada 

grupo de diámetro (2.5, 3 y 3.5mm) y no se observó diferencia estadísticamente 



RESULTADOS 

116 
 

significativa entre los radios sobre su influencia en los cambios en la intensidad de la 

|Finv| para cada diseño de conector siendo p>0.0001 para todos los casos. 

 

A. ESTRUCTURAS DE DIÁMETRO 2.5mm 

 Para  los diseños con un diámetro 2.5mm no se observó diferencia 

estadísticamente entre los radios obteniendo una p=0.2548 (Tabla 12 y fig. 99). 

  

 

 

Tabla 12. Análisis estadístico para analizar la influencia del radio en el aumento de la resistencia al 

desplazamiento de las estructuras con un conector de diámetro 2.5 mm, a partir de los resultados obtenidos en 

el ensayo de flexión. 

 

R-cuadrado Coef Var Raiz MSE Fuerzain Media 

0.990920 3.576710 15.84361 442.9660 

Fuente DF Tipo I SS Cuadrado de la Media F-Valor Pr>F 

Radio 2 256.419 128.209 0.51 0.6025 

MM  1 1697573.996 1697573.996 6762.71 <.0001 

MM*Radio 2 701.820 350.910 1.40 0.2548 
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Fig. 99. Gráfico de las rectas de regresión para analizar la influencia del radio en el aumento de la resistencia 

al desplazamiento de las estructuras con un conector de diámetro 2.5mm, a partir de los resultados obtenidos 
en el ensayo de flexión. 

 

 

B. ESTRUCTURAS DE DIÁMETRO 3 MM 

 Para  los diseños con un diámetro 3 mm no se observó diferencia 

estadísticamente entre los radios obteniendo una p=0.2086 (Tabla 13, fig. 100). 
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Tabla 13 Análisis estadístico para analizar la influencia del radio en el aumento de la resistencia al 

desplazamiento de las estructuras con un conector de diámetro 3 mm, a partir de los resultados obtenidos en el 

ensayo de flexión. 

 

Fig. 100. Gráfico de las rectas de regresión para analizar la influencia del radio en el aumento de la resistencia 

al desplazamiento de las estructuras con un conector de diámetro 3mm, a partir de los resultados obtenidos en 

el ensayo de flexión. 

R-cuadrado Coef Var Raiz MSE Fuerzain Media 

0.998514 1.743240 11.46941 657.9362 

Fuente DF Tipo I SS Cuadrado de la Media F-Valor Pr>F 

Radio 2 714.172 357.086 2.71 0.0724 

MM  1 6981758.600 6981758.600 53074.1 <.0001 

MM*Radio 2 420.710 210.355 1.60 0.2086 
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C. ESTRUCTURAS DE DIÁMETRO 3.5 MM 

 Para  los diseños con un diámetro 3.5 mm no se observó diferencia 

estadísticamente entre los radios obteniendo una p=0.3141 (Tabla 14, fig. 101). 

 

 

Fuente DF Tipo I SS Cuadrado de la Media F-Valor Pr>F 

Radio 2 4863.77 2431.88 14.18 <.0001 

MM  1 10265990.64 10265990.64 59840.9 <.0001 

MM*Radio 2 403.62 201.81 1.18 0.3141 

Tabla 14 Análisis estadístico para analizar la influencia del radio en el aumento de la resistencia al 

desplazamiento de las estructuras con un conector de diámetro 3.5 mm, a partir de los resultados obtenidos en 

el ensayo de flexión. 

 

 En resumen, podemos decir que con la |Fv| podemos explicar el 98.19% de los 

cambios que se producen en la |Finv| en todos los diseños para un desplazamiento entre 

0.1 y 0.5mm. Respecto a la influencia del diámetro y el radio sobre la resistencia de las 

estructuras, podemos decir que el diámetro tiene una influencia clara en la resistencia de 

las estructuras y que el radio no influye de manera estadísticamente significativa sobre 

los cambios en la intensidad de la fuerza. 

R-cuadrado Coef Var Raiz MSE Fuerzain Media 

0.998766 1.717234 13.09790 762.730 
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Fig. 101. Gráfico de las rectas de regresión para analizar la influencia del radio en el aumento de la resistencia 

al desplazamiento de las estructuras con un conector de diámetro 3.5mm, a partir de los resultados obtenidos 

en el ensayo de flexión. 
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6.  DISCUSIÓN 

A pesar de la diversidad temática de las publicaciones sobre el comportamiento 

mecánico en prótesis dental, apenas hemos encontrado en la literatura estudios sobre la 

aplicación del método de análisis por elementos finitos para estudiar el comportamiento 

mecánico de las estructuras protésicas.  

En la gran mayoría de los estudios revisados analizan la distribución de las tensiones 

y sus cambios dependiendo de ciertas variables: material, diseño, tipo de carga
 81-97

. En 

algún caso comparan estos resultados con un modelo real “In vitro” de ensayo de 

fractura
52, 58, 67, 87, 98, 99

, y solo hemos encontrado un estudio que analiza el 

desplazamiento por el método de los elementos finitos y compara los resultados 

obtenidos con un ensayo In-vitro de Fuerza/Desplazamiento
100

. En este estudio, 

desarrollado dentro del proyecto Miracle entre la Facultada de medicina y odontología 

de la universidad de Valencia, el Instituto de Biomecánica de Valencia y LabHuman, 

realizan una simulación mediante elementos finitos de un diseño de prótesis sobre 

implantes virtual en una mandíbula de cordero y comparan los resultados obtenidos con 

un ensayo in-vitro de fuerza/deformación en una mandíbula real de cordero 

reproduciendo las mismas condiciones. Este estudio sirvió como método de validación 

de la metodología empleada para un proyecto más amplio sobre pacientes. 

A la hora de comparar los resultados de nuestro estudio con los de otros autores, y 

debido a la ausencia en la literatura de estudios similares, hemos tenido en cuenta las 

posibles diferencias en cada una de las fases de nuestra investigación (tipo diseño 

paramétrico realizado, condiciones de contorno en el método de análisis por elementos 

finitos, ensayo de fuerza-deformación). 
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6.1 DISEÑO PARAMÉTRICO 

Son escasos los trabajos que empleen el diseño paramétrico como herramienta de 

investigación en medicina. Sin embargo, está muy extendido en muchos campos de la 

ingeniería para la optimización en el diseño de piezas y disminuir su coste de 

producción
101-103

. En odontología solo Manda M. y col.
104

 en 2009 desarrollan un 

modelo paramétrico de análisis por elementos finitos para estudiar el comportamiento 

mecánico de tres tipos de rehabilitaciones protésicas soportadas por dientes con dos 

tipos de afecciones periodontales. En su estudio Manda M. y cols.
104

, emplean un CT-

scan para el desarrollo del modelo mandibular y de los dientes pero los dos tipos de 

rehabilitación protésica y la determinación del soporte periodontal de los dientes fue 

determinado con un software de diseño similar al empleado en nuestro estudio. 

En otros campos de la medicina como la traumatología existen más estudios que 

emplean el diseño paramétrico para el desarrollo de piezas protésicas. En el año 2006 

Tarnita D. y cols.
105

, desarrollaron un modelo paramétrico de un tipo de prótesis de 

rodilla empleando un tipo de software similar al nuestro y apoyándose en una tabla de 

Excel que reflejaba los parámetros acotados que les interesaba variar. También Clin J. 

y cols.
106

, en el año 2010 emplean el diseño paramétrico para comparar varios diseños 

de corsés para el tratamiento de la escoliosis. 

En odontología, se emplea muy habitualmente para la confección de estructuras 

protésicas, pero en ningún caso hay estudios que aprovechen esta tecnología para la 

optimización de piezas como ha sido el objetivo de nuestra investigación. 

 

6.2 ANÁLISIS POR ELEMENTOS FINITOS 

El análisis por elementos finitos, es el método de elección para el análisis teórico 

del comportamiento mecánico de materiales de restauración de estructuras con formas 
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complejas que van a ser sometidas a un sistema de cargas. Sin embargo, el método de 

los elementos finitos adolece de varias limitaciones, sobre todo las relacionadas con la 

falta de información de las propiedades de los materiales, incertidumbre sobre la 

correcta distribución de las cargas, la asignación de las adecuadas condiciones de 

contorno y la creación de una malla válida. 

Para nuestro estudio, las simplificaciones que se realizaron fueron asumir que los 

materiales tenían un comportamiento isotrópico y homogéneo, coincidiendo con otros 

estudios revisados 
48-55, 59, 61-74, 78

; y respecto a las condiciones de contorno aplicadas, 

consideramos una unión fija entre la estructura y el soporte. En todos los estudios 

revisados el modelado adecuado de unas condiciones de contorno sigue siendo un 

problema sin resolver
48-55, 59, 61-74, 78

. Teniendo en cuenta todas las limitaciones 

anteriormente mencionadas, este estudio solo se aproxima a la realidad mientras 

realicemos una comparación cualitativa de los modelos, en lugar de centrarse en los 

datos cuantitativos. 

Después de haber realizado una revisión exhaustiva de la literatura, todos los 

estudios emplean el método de análisis por elementos finitos para estudiar la 

distribución de las tensiones sobre un diseño de estructura, limitándose a describir las 

áreas de mayor pico de tensión y en ocasiones mediante métodos estadísticos la 

probabilidad de fractura de materiales cerámicos. En contraste con los estudios 

revisados, nosotros hemos estudiado la fuerza máxima necesaria para lograr un 

desplazamiento de la estructura en el sentido axial de entre 0.1-0.5mm, con el objetivo 

de realizar una comparación con los resultados obtenidos en un ensayo in-vitro de 

fuerza/deformación de todos los diseños desarrollados. 
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Dentro de las limitaciones de nuestro estudio, en el análisis por elementos finitos se 

ha observado que en los modelos de un diámetro 3.5mm se necesita aplicar la mayor 

fuerza respecto a los modelos de 3 y 2.5mm (Fig.102). 

 

6.3 MODELO VIRTUAL / MODELO IN-VITRO 

Para el estudio “In-vitro” empleamos una maquina tipo Instron que nos permite 

realizar ensayos de flexión y analizar la fuerza/deformación de nuestros diseños. 

 El ensayo “In-vitro” se llevó a cabo intentando reproducir con precisón las 

condiciones de contorno del modelo de análisis por elementos finitos. El modo de 

aplicar la fuerza con un puntero de forma esférica sobre el centro del póntico, es 

similar al método empleado por Oh y Anusavice en 2002
57,58

. Respecto al apoyo de 

la estructura se elaboró un soporte que permitía que esta permaneciese estable 

durante todo el ensayo, pero sin ser un contacto fijo. Sin embargo, en el modelo de 

análisis por elementos finitos, se definió un contacto fijo entre la estructura y el 

soporte para facilitar los cálculos matemáticos del modelo. Este aspecto ha variado 
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Fig. 102: Gráfico de los resultados obtenidos mediante el análisis por elementos finitos. 
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significativamente, al alza, la magnitud de la fuerza en el modelo de análisis por 

elementos finitos. 

El objetivo de nuestro estudio no ha sido desarrollar un modelo matemático de 

análisis por elementos finitos  exacto, lo que pretendemos es estudiar la tendencia y 

comparar esos datos entre el modelo de análisis por elementos finitos y el modelo 

de ensayo “In-vitro”. 

Dentro de las limitaciones de nuestro estudio y después de analizar los 

resultados obtenidos podemos decir que el análisis por elementos finitos es un 

método útil que nos permite predecir con precisión la tendencia en el 

comportamiento mecánico de estructuras protésicas. 

El análisis estadístico mediante regresiones lineales nos ha aportado una serie de 

fórmulas matemáticas, para cada diseño desarrollado, que nos permiten explicar el 

98% de las variaciones de la |Finv| a partir del valor de |Fv| obtenido mediante el 

análisis por elementos finitos.  

Los resultados numéricos no son comparables con los de otros investigadores 

debido a la metodología empleada ha ido dirigida a confirmar que el método de 

análisis por elementos finitos es una herramienta útil para la optimización de piezas 

en odontología y un método para predecir la tendencia en el comportamiento 

mecánico de una pieza. 

Este método de análisis se emplea habitualmente en ingeniería previo a la 

confección de prototipos con el objetivo de reducir costes de producción y estudiar 

qué aspecto concreto del diseño de una pieza o conjunto de piezas tiene más 

influencia en el entorno que se está estudiando. Esto permite afinar más en un 
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aspecto concreto del diseño y ajustar los márgenes de tolerancia para que el primer 

prototipo fabricado se aproxime mucho al objetivo final que se está buscando. Lo 

que se  pretende con esta tecnología es diseñar para la fabricación a coste 

competitivo, diseñar en medios reales y diseñar bien al primer intento. Esta 

tecnología se conoce como ingeniería asistida por ordenador (C.A.E.- computer 

aided engineering). Partiendo de la definición gráfica de cualquier objeto que 

queramos construir (un edificio, un puente, una presa, etc.), se introducen las 

características del material y los esfuerzos a que será sometido a fin de obtener la 

información necesaria para definir la estructura que ha de tener dicho objeto. Todo 

este  conjunto de tecnologías que van desde el diseño, el análisis y la fabricación de 

estructuras se cononoce como C.A.D. - C.A.E. - C.A.M. (computer aided design, 

computer aided engineering and computer aided manufacturing) empleadas de 

manera rutinaria en la ingeniería. 

En el campo de la odontología la tecnología C.A.D.-C.A.M. se emplea 

habitualmente para el diseño y fabricación de estructuras y componentes protésicos. 

Sin embargo, la implantación de la tecnología C.A.E. dentro de la cadena de diseño 

y fabricación de estructuras protésicas para nuestros pacientes es más complejo, 

debido a la particularidad de cada caso. Esta tecnología si se puede emplear de 

forma muy útil en la investigación pero no hemos encontrado estudios que la 

aprovechen para optimizar aspectos concretos del diseño en estructuras protésicas. 

En nuestro estudio la complejidad que supone definir el tipo de apoyo entre la 

estructura y el soporte no ha permitido crear un modelo matemático exacto pero el 

método estadístico empleado nos ha aportado unas fórmulas matemáticas que nos 

permiten predecir en 98% de los casos el comportamiento real de la pieza. 
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Para el caso concreto de una estructura de 3 unidades con un diámetro de 2.5mm 

y un radio de 0.5mm la fórmula empleada sería: 

|Finv|= 96.75833334 + 0.07979292 · |Fv| 

 Cada diseño tiene su fórmula independiente y para unos intervalos de 

desplazamiento de entre 0.1-0-5mm. 

 

6.4  ESTUDIO IN VITRO 

Después de realizar el análisis estadístico y confirmar la posibilidad de explicar 

virtualmente los cambios en la |Finv|, pretendíamos analizar la influencia del 

diámetro y el radio del conector sobre la resistencia de las estructuras. Debido a las 

limitaciones de nuestro estudio y como ya hemos explicado anteriormente los 

valores cuantitativos no son comparables a los de otros investigadores. 

Analizando los resultados obtenidos observamos diferencias significativas entre 

los tres diseños de diámetro con una p> 0.001. Gráficamente se observa que en los 

diseños de puentes con diámetro en el conector de 3.5mm necesitábamos aplicar la 

mayor fuerza para lograr el mismo desplazamiento, también es lógico pensarlo el 

volumen de material es el mayor (Fig. 103). 

Después de observar la influencia del diámetro en la resistencia de estructuras 

protésicas, pretendíamos analizar las variaciones de resistencia respecto al radio. 

Observamos la ausencia de significación estadística en la influencia del radio a la 

resistencia de las estructuras protésicas. Estos datos no coincide con los resultados 

de otros investigadores que afirman que diseñar unos conectores con radios 
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mayores mejorara la distribución de las tensiones, evitando picos de tensión y 

aumentando significativamente la resistencia de las estructuras protésicas. Estos 

resultados son debidos por haber realizado un ensayo de flexión. Las estructuras 

protésicas instaladas en la cavidad bucal llevan asociada una carga cíclica en lugar 

de estática; y en ese caso, los materiales se romperán a tensiones mucho menores 

que aquellas que pueden soportar bajo la aplicación de una única tensión estática. 

La fatiga es el fenómeno general de fallo del material tras varios ciclos de 

aplicación de una tensión menor a la de rotura. 

 

 

 Fig. 103: Gráfico de los resultados obtenidos de fuerza/desplazamiento en el ensayo in-vitro. 

 

 

Para nuestro estudio realizamos un ensayo de flexión con el objetivo de 

compararlo con los datos obtenidos en el análisis por elementos finitos buscando 

http://www.monografias.com/trabajos5/estat/estat.shtml
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una relación entre los dos tipos de análisis y no el dar valores exactos de resistencia 

y diseño.  

Está demostrado en la literatura que las fracturas de las estructuras protésicas se 

producen por fatiga, consecuencia de la concentración de tensiones en puntos 

concretos; y es por ello, que deberemos de realizar más estudios con diferentes 

materiales y condiciones para lograr la optimización de las estructuras. 

Si realizáramos un estudio de fatiga, comparable a las condiciones clínicas 

reales, estos resultados podrían ser diferentes y la curvatura del radio tendría una 

repercusión importante en la distribución de las tensiones a ese nivel y como 

consecuencia un aumento de la resistencia. 

En la literatura existe mucha controversia respecto a los diseños de estructuras 

cerámicas  y metálicas. En las estructuras fabricadas con materiales cerámicos no es 

tan importante el volumen del conector, sino un diseño de la estructura que permita 

mejorar la distribución de las tensiones y disminuir los picos de tensión que a larga 

puedan ocasionar la fractura de una estructura por fatiga
111-114

. Por ello, deberíamos 

ampliar en el futuro realizando estudios de fatiga para valorar la influencia del 

diseño del conector en este tipo de ensayos y realizar comparaciones con diferentes 

materiales. 

Después de analizar todos los resultados obtenidos podemos decir que la 

ingeniería asistida por ordenador (C.A.E.), método empleado en la industria el 

diseño de piezas, es un método de análisis muy útil que aplicado en la investigación 

nos puede permitir optimizar estructuras protésicas.  
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7.  CONCLUSIONES 

1. Es posible crear un modelo matemático de pilares y estructuras protésicas para 

ensayar con diferentes materiales y diseños, y analizar su comportaminto 

mecánico. 

 

2. Hemos encontrado similitudes significativas en el comportamiento mecánico 

analizado por elementos finitos y mediante ensayos físicos de 

tensión/deformación entre estructuras diseñadas con tres diferentes diámetros y 

tres diferentes radios en los conectores. 

 

3. Al modificar los radios y diámetros de los conectores de las estructuras 

protésicas confeccionadas virtualmente y físicamente hemos comprobado una 

variación en su comportamiento mecánico equivalente. 

 

 

4. De otra experiencia podemos concluir que es posible diseñar modelos 

matemáticos de estructuras protésicas sobre implantes y prever su 

comportamiento mecánico. 
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