Revista Ingenieria Biomédica
ISSN 1909-9762 / Volumen 8 / Numero 16 / Julio-Diciembre de 2014 / pp.39-50
Escuela de Ingenieria de Antioquia-Universidad CES / Envigado, Colombia

5% )]
i UNIVERSIDAD CES
Sen, Sabery Sewin Un Compromiso con la Excelencia
Analisis lineal y no lineal de los esfuerzos
en pilares de circonio preformados.

Elementos finitos

Frank Marcel Roldan Valencia, Julio César Escobar Restrepo, Federico Latorre Correa, Junes Villarraga Ossa

Grupo de investigacion Biomateriales en Odontologia, con la participacion del Grupo de Diserio Mecanico de la Facultad de
Ingenieria, Universidad de Antioquia, Medellin, Colombia

Recibido 18 de agosto de 2013. Aprobado 17 de octubre de 2014.

LINEAR AND NONLINEAR ANALYSIS EFFORTS IN ABUTMENTS OF PREFORMED
ZIRCONIUM. FINITE ELEMENT

ANALISE LINEAR E NAO-LINEAR DE ESFORCOS NOS PILARES DO ZIRCONIO PREFORMADOS. ELEMENTOS FINITOS

Resumen —Este estudio pretendié determinar el comportamiento mecanico entre pilares de Zirconio Zimmer® con anillo de
Titanio en la base y sin ella, utilizando el método de analisis de elementos finitos Métodos: se disefiaron dos modelos de pilar
en Zirconio sobre implante, conformados ademas por un implante de Titanio Zimmer® tornillo de union, hueso cortical y hueso
esponjoso y una corona ceramica de un incisivo central superior. Se aplicod fuerza en sentido oblicuo con una magnitud de 200N,
ascendiendo en escala de 200N hasta que algin elemento superara el limite de proporcionalidad. Se calcularon los esfuerzos von
Mises para cada elemento. Resultados: No se observaron diferencias en la magnitud de los esfuerzos de von Mises entre el pilar
con anillo de Titanio y sin él; (280,1 MPa con anillo en Titanio, 280,4 MPa sin €l) pero si en el tornillo y el implante, siendo meno-
res los esfuerzos para el modelo con anillo de Titanio (474 MPa 15 vs 576,7 MPa). El hueso y la corona reportaron no linealidad a
600N, implante y tornillo a 1000N y ambos pilares de Zirconio a 1400N. Conclusiones: Cuando el esfuerzo de precarga aplicado
a ambos modelos es el recomendado, no hay diferencias entre los dos pilares.

Palabras clave — Comportamiento mecanico; método de elementos finitos; no-lineal; pilar de circonio.

Abstract — The purpose of this study was to determine the mechanical behavior between Zimmer® zirconium implant
abutments with and without a titanium washer at their base, by using the finite element analysis (FEA). Materials and Methods: two
models of a zirconium abutment on implants were designed, composed of a Zimmer® titanium implant a fixation screw, cortical
and cancellous bone, and the ceramic crown of an upper central incisor. An oblique force was applied with a magnitude of 200N,
ascending in a scale of 200N until any of the components of the model exhibited a nonlinear behavior. Von Mises stresses were cal-
culated for each element. Results: No significant differences on von Mises stresses were observed between the abutments with and
without a titanium washer (280, 1 MPa with a titanium washer, and 280, 4 MPa without it) but differences were found at the fixation
screw and the implant: the stresses were lower in the model with a titanium washer (474MPa vs 576,7MPa). Both the bone and the
crown exhibited non linearity at 600N, the implant and the screw at 1000N, and both zirconium abutments at 1400N. Conclusions:
When the preload stress applied to both models is the adequate, no mechanical behavior differences between the abutments occur.

Keywords — Mechanical behavior; Zirconium abutment; Finite element method; Non linear.

Sumdrio — Este estudo procurou determinar o comportamento mecanico entre pilares anel Zimmer® Zirconio Titanium na
base e sem ela, usando o método de analise de elementos finitos Métodos: Dois modelos de zirconia pilar no implante projetados

v Direccion para correspondencia: latorre.federico29@gmail.com



40

REVISTA INGENIER{A BIOMEDICA

também formadas por um implante Titanium parafuso de ligagdo Zimmer®, osso cortical e osso esponjoso e uma coroa de cera-
mica de um incisivo central superior. A forga foi aplicada com um angulo com uma amplitude de 200N, 200N escala crescente,
até um elemento excedido o limite de proporcionalidade. Esfor¢os von Mises, foram calculados para cada elemento. Resultados:
Nao foram observadas diferencas na magnitude dos esforgos von Mises entre Titanium anel de encosto sem ele; (280,1 MPa Ti-
tanium anel, 280,4 MPa sem ele), mas no parafuso eo implante, com esforgos menores para 0 modelo com anel de titanio (474 vs
576,7 MPa 15 MPa). Osso e coroa ndo-linearidade informou a 600N, implante de parafuso 1000N e zirconio dois pilares 1400N.
Conclusdo: Quando a pré-carga esforco aplicado para ambos os modelos é recomendado, ndo ha diferengas entre os dois pilares.

Palavras-chave — Comportamento mecanico; método dos elementos finitos; ndo-linear; pilar de zirconio.

. INTRODUCCION

En los ultimos afios, los procedimientos de im-
plantologia oral han tenido un auge cada vez
mayor, debido a su comportamiento biomecanico [1]y a la
posibilidad de restaurar un diente perdido sin la necesidad
de tallar los dientes vecinos al espacio edéntulo. Para
conectar el implante con la prétesis se utilizan aditamentos
llamados pilares, elaborados en metales como el Titanio y
en ceramicas como el Zirconio. Estos tltimos han tenido
gran acogida para la rehabilitacion en el sector anterior,
debido a sus caracteristicas mecanicas de alta resistencia a
los esfuerzos y a la fractura [2], ademéas de obtener restau-
raciones libres del “halo” azulado marginal muy observado
en los pilares de Titanio [3].

El Zirconio es un tipo de ceramica altamente cristalina,
la cual presenta tres formas cristalograficas a saber: mono-
clinica a temperatura ambiente, tetragonal o metaestable
a los 1170°C hasta los 2300°C y fase cubica desde los
2300°C hasta el punto de fusion a 2700°C [4]. La forma
tetragonal es la utilizada en Odontologia por tener las me-
jores propiedades mecanicas. Al ser un material altamente
cristalino presenta propiedades como tenacidad y resisten-
cia superiores [5]. Generalmente se recubre de otra cera-
mica mas vitrea para darle propiedades estéticas y aspecto
natural a la restauracion obtenida [6]. Tiene una resistencia
a la flexion de 900 a 1400 MPa, un mddulo de elasticidad
de 210 GPa, y una tenacidad a la fractura de 10 MPA/m'?
[7]. Posee una propiedad llamada “transformacion resis-
tente” descubierta por Garvie y colaboradores en 1975 y
se explica como la capacidad que tienen los cristales ante
la presencia de un esfuerzo (Una fractura, por ejemplo) de
pasar de una fase tetragonal a una configuracién mono-
clinica, esta tltima con un 4.4 % de volumen mayor que
la tetragonal, lo que genera una presion sobre la falla y
minimiza la 60 propagacion de la misma, al aumentar la
tenacidad del material [8].

La fase tetragonal se da en altas temperaturas (1470°C
—2010°C) y se estabiliza agregando dopantes como 6xido
de Calcio u 6xido de Itrio, mientras que la monoclinica se
da a temperatura ambiente y cambia a esta ultima forma
cuando se somete a tensiones.

A diferencia de los pilares de titanio, a los de zirconio
se les ha cuestionado su comportamiento mecéanico en la

interfase pilar-implante ya que se ha argumentado que
al ser materiales con propiedades mecanicas diferentes,
podrian desarrollar un desgaste en las estructuras durante
la funcion masticatoria o bajo cargas oclusales excesivas
como las que se desarrollan durante la parafuncion. Sin
embargo no hay suficientes estudios que muestren si se
puede dar una alteracion de este pilar de Zirconio en la
union con el implante [8] y si dicha alteracion pueda
terminar afectando la estabilidad del sistema, debido a la
creacion de micromovimientos ocasionados por el desgas-
te de los materiales.

Este desgaste ha sido atribuido al contacto directo de
rozamiento entre el Titanio y el Zirconio, ya que se acepta
que las propiedades de tenacidad a la fractura de esta ulti-
ma son superiores a las del Titanio [4].

Se debe considerar, ademas, que en la porcion cervical
del pilar se presentan la mayoria de las fallas reportadas en
algunos estudios entre los cuales estan los realizados por
Nimet y Adatia [9] y Aramouni y Zebouni [10] los cuales
en ensayos in vitro reportaron que la zona de falla de los
pilares se da en la porcion cervical en contacto con la pla-
taforma del implante.

Diversas investigaciones se han hecho para evaluar
las caracteristicas mecénicas de los pilares de Zirconio, en
estudios in vivo e in vitro, arrojando generalmente resulta-
dos muy alentadores como una elevada tenacidad y buena
resistencia.

El pilar de Zirconio de la casa Zimmer (Zimmer
Dentall900 Aston Avenue Carlsbad, CA 92008-7308
USA) ofrece un disefio el cual tiene un anillo de Titanio en
la base, el cual mejoraria la estabilidad y protegeria todo
el sistema, al mostrar un desgaste similar al del Titanio
del implante, segun especificaciones de la casa comercial.
Estos hallazgos se realizaron a través de un estudio lineal
de elementos finitos, cotejado con pruebas mecanicas [11]
y hacen claridad en el aspecto de que se necesitan mas
estudios para confirmar los resultados. No se reportan mas
estudios que comparen estos pilares de Zirconio ya sea en
pruebas in vitro o simuladas por computador.

El proposito de esta investigacion fue evaluar a través
de un método de analisis de elementos finitos, el compor-
tamiento de dos pilares de Zirconio de conexion interna,
uno que presenta anillo de Titanio en su base en relacion a
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otro sin el anillo y sometidos a esfuerzos increméntales en
un estudio de elementos finitos lineal y no lineal.

II. MATERIALES Y METODOS

Partiendo de la hipdtesis de que existen diferencias
significativas en el comportamiento biomecanico entre un
pilar de Zirconio con anillo de Titanio y uno convencional
sin el mismo, se hizo un estudio analitico-descriptivo-
comparativo a través de modelacion de elementos finitos
en 3D. Se analizaron las variables de esfuerzos maximos
principales (tensiles), esfuerzos minimos principales (com-
presivos), de intensidad maxima (cizalladura) y von Mises.

El método de elementos finitos es un sistema numérico
para recrear sistemas estaticos y dinamicos que con algu-
nas condiciones permite simulaciones dindmicas con un
alto poder de analisis. Este método ofrece significativas
ventajas como es poder hacer pruebas claras, repetibles y
objetivas con gran rapidez, se pueden recrear facilmente
diversas situaciones y tiene valor predictivo [12]. Ha sido
aplicado también a la investigacion sobre implantes gene-
ralmente en situaciones de carga lineal, pero esto ultimo se
limita al comportamiento eléstico, por lo que se optd por
hacer una modelacion no-lineal adicional para evaluar el
comportamiento plastico.

Para este estudio se hizo un modelo geométrico tridi-
mensional del conjunto implante-pilar de la casa Zimmer,
utilizando para ello un software CAD, Solid Works®
(Version 2010). A partir de este disefio se elaboraron dos
modelos, uno para cada tipo de pilar, a cada uno se le
aplicaron las cargas de 200N hasta 1400N con un vector
de fuerza oblicuo (Fig. 1). La carga inicial de 200N corres-
ponde a la carga oclusal normal reportada por la literatura
[21] para el sector anterior de la boca [15].

Una vez obtenidos, se exportaron a un software de
elementos finitos Solid Works Simulation®, para realizar
el analisis del comportamiento mecanico de la estructura.
Se emplearon 459872 elementos solidos tetraédricos y

A

626522 nodos para ambos modelos, geométricamente
similares.

Geometria y Disenio

Se modeld el sistema de implante Zimmer con su
respectivo pilar de Zirconio para un solo diente anterior,
incisivo central superior. El implante modelado tiene
13 mm de longitud x 3.7 mm de diametro y 3,5 mm de
diametro de plataforma Tapered Screw-Vent Implants
TSVBI13 (Zimmer Dental 1900 Aston Avenue Carlsbad,
CA 92008-7308 USA) de superficie rugosa, de hexa-
gono interno. También se modeld un pilar de Zirconio
precontorneado recto, de conexion interna hexagonal,
con un perfil de emergencia de 4,5 mm y una altura del
margen vestibular de 1,0 mm, Zimmer Contour Ceramic
Abutments ZRA341S (Zimmer Dental 1900 Aston Avenue
Carlsbad, CA 92008-7308 USA) con su respectivo tornillo
de Titanio para unirlo al implante. Se incluyd en el disefio,
el modelado del anillo de Titanio en la base del pilar que
presenta esta casa comercial y que entra en contacto con
la superficie interna del implante. Para el modelo sin anillo
de Titanio se tuvieron encuentra las especificaciones ante-
riores, pero obviando este ultimo.

Se escogid esta casa comercial ya que es la que ofrece
el pilar preformado con las caracteristicas a analizar (anillo
en Titanio) y ademas esta respaldada por estudios serios
con evidencia cientifica.

El hueso de soporte para ambos modelos, corresponde
a uno tipo DII descrito por Lekholm y Zarb [14], como un
hueso compuesto por una capa de hueso cortical rodeando
un nucleo delgado de hueso trabecular denso y serd mo-
delado a partir de un corte sagital del maxilar, incluyendo
el hueso alveolar y cortical. Dadas las condiciones del
modelado se asumira una oseointegracion del 100 %.

Se incluy6 ademas el modelo de una corona completa-
mente ceramica (Disilicato de Litio) con un recubrimiento
de capa de E-max-Ceram (IvoclarVivadent, Schaan,
Liechtenstein), cementada al pilar con cemento resinoso,

Fig 1. (A) Modelo sin anillo, corte sagital, (B) Modelo con anillo, desensamblado
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para simular la estructura completa en condiciones clinicas
normales. Se escogi6é un implante para un incisivo central
superior, ya que el pilar que es objeto de estudio, es mas
utilizado en estos dientes por razones estéticas. El tipo de
superficie de implante, el diametro y la conexion del pilar
son los mas utilizados para rehabilitacion oral en el sector
anterior. Las restauraciones en esta zona estan sometidas
principalmente a cargas oblicuas con respecto a su eje
central, generalmente en la cara lingual, tanto al realizar
movimientos céntricos como excéntricos.

Malla

En el desarrollo del proyecto se disefid un modelo
geométrico tridimensional del conjunto implante-pilar
ya descrito, utilizando para ello un software CAD, Solid
Works®, generando el modelo tridimensional final. Para
el analisis del comportamiento mecanico de la estructura
se realizo un analisis elastico lineal estatico donde se utili-
zaron elementos tetraédricos (elementos que permiten tres
grados de libertad traslacional y tres rotaciones, por nodo)
con el fin de obtener una mejor aproximacion de las geo-
metrias de las partes, de esta manera se obtuvo una malla
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tridimensional de elementos finitos de los componentes
que conforman el modelo. (Tabla 1 y Fig. 2).

Para cada una de las estructuras del modelo se obtuvo
el esfuerzo y el desplazamiento, se utilizaron las cons-
tantes elasticas, (modulo elastico de Young: propiedad
de los materiales que equivale a la pendiente de la curva
de esfuerzo contra la deformacién en el rango elastico y
la razon de Poisson que es una constante eldstica de los
materiales que indica la relacion entre la deformacion
axial y lateral) para cada uno de los elementos que se van a
analizar, (Tabla 2).

Para obtener los valores de deformacion permanente,
se utilizaron cargas que generan una deformacion plastica.
La curva de esfuerzo/deformacion se extendid sobre el
nivel de resistencia maxima, se evalud la resistencia a la
flexion, resistencia transversal o médulo de ruptura.

Es menester suministrarle al sistema los valores de
los limites de fluencia o limites maximos elasticos de los
materiales de que esta hecho el modelo, Titanio, Zirconio,
ceramica y hueso alveolar, que se obtienen de pruebas in
vitro de esfuerzo - deformacion (Tabla 2).

Tabla 1. Detalles de la malla de los modelos estudiados

Con anillo Ti

Sin anillo Ti

Tipo de Malla
Mallado utilizado
Calidad de malla

Elementos solidos tetraédricos
Estandar

Elementos cuadraticos de alto

orden
Puntos jacobianos 4
Tamaio de elementos 0,5 mm
Tolerancia 0,025 mm
Numero total de nodos 626522
Numero total de elementos 459872
Maxima relacion de aspecto 51.859

Elementos solidos tetraédricos
Estandar

Elementos cuadraticos de alto
orden

4
0,5 mm
0,025 mm
626522
459872
51.859

Modelo con anillo

Fig. 2. Modelo completo con el enmallado para ambos modelos

Modelo sin anillo
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Se le asign6 al tornillo de unién un valor de precarga
de 30N acorde con lo recomendado por la casa fabricante
para mantener ensamblado todo el sistema. Después de
asignar este valor de precarga al tornillo, los demas mode-
los fueron cargados con una fuerza de mordida promedio
de 200N para el sector anterior reportada por la literatura
[19] y aplicada sobre la superficie de las coronas en un
angulo de 450. La carga aplicada al modelo se fue hacien-
do paulatinamente mas intensa, con incrementos de 200N
hasta alcanzar los 1400N y se observé el comportamiento
de los modelos en estas situaciones hasta alcanzar un
punto limite donde se reporta la maxima resistencia de los
materiales.

Se realizé un analisis de convergencia para el modelo
tanto para los desplazamientos como para los esfuerzos,
con un criterio de error del 2 %.

III. RESULTADOS

El programa de elementos finitos, proporciona una
escala de valores, en donde los resultados negativos deter-
minan las zonas de compresion y los positivos las zonas de
tension.

Para la descripcion de resultados, se tomaron las cargas
mas representativas, que mostraban comportamientos de
interés en algin elemento del sistema. Estas cargas fueron
200N, 600N, 1000N, 1400N.

El reporte de los resultados se hizo de manera descrip-
tiva y se adicioné la grafica correspondiente a los esfuer-
zos von Mises, en el andlisis comparativo de la distribu-
cion de los esfuerzos sobre el sistema implante-pilar con
y sin anillo de titanio, se evaluaron a una carga de 200N
los esfuerzos de von Mises, principal maximo y minimos
compresivos principales. (Tabla 3 y Grafica. 1)

En el modelo con anillo, el pilar de Zirconio, mostrd
un esfuerzo von Mises de 280,1 MPa, concentrado en
el anillo de titanio en vestibular y en la parte interna del
hexagono donde se ubica el tornillo, Fig. 3.

El esfuerzo principal (P1) de 423,3 MPa sobresaliente
en la parte interna del hexagono en la cara palatina donde
se ancla el tornillo. El esfuerzo principal compresivo (P3)
fue de 198,1 MPa y por ultimo el de cizalla de 151,9 MPa
a nivel del orificio para el tornillo, en palatino.

Esfuerzo de Von Mises [200N]
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Grifica 1. Comparativo esfuerzos von Mises a 200N de cada elemento en ambos modelos.

Tabla 2. Propiedades mecanicas de los materiales utilizados

MATERIAL E (MPa) v LIII:/]I_}EENI)CIii)E
X Y VA XX XY Xz
Hueso esponjoso [15,16] 315 390 942 0,295 0,10 0,115 60-120*MPa
Hueso cortical [15,16] 10,300 14,200 27,000 0,295 0,10 0,115 60-120MPa
Implante oseointegrado Titanio [17-19] 110,000 110,000 110,000 0,33 0,33 0,33 1050MPa
Tornillo del pilar Titanio [20] 110,000 110,000 110,000 0,33 0,33 0,33 1050MPa
Pilar de Zirconio [11,21,22] 200,000 200,000 200,000 0,27 0,27 0,27 900MPa
Cementoresinoso [23] 8,000 8,000 8,000 0,300 0,30 0,300 48 Mpa
Corona feldespatica IPS e Max ceram [24] 69,000 69,000 69,000 0,280 0,28 0,280 120MPa*
Cofia °erémilc\za‘;fl‘jirseislga[t2"5‘]ie litio (PS¢ 1 95 000 95,000 95,000 0,260 0,26 0,260  350MPa*
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Fig. 3. Esfuerzos von Mises a 200N sobre el pilar de Circonio con anillo de titanio(A) y sin anillo (B)

En el modelo sin anillo, el Pilar de Zirconio desarrollo
un von Mises de 280,4MPa y mostr6 estar concentrado
especialmente a nivel de la base del pilar en contacto con
la plataforma implantaria y a nivel del hexagono interno
en donde se inserta el tornillo, Fig. 3. El esfuerzo de
tension fue de 423,9 MPa, localizado en la rosca interna
del hexagono en palatino. El esfuerzo Compresivo fue de
209,2 MPa en el mismo lugar que el tensil y también en
la zona externa del hexagono. Los valores del esfuerzo
compresivo son ligeramente superiores en magnitud en
el modelo sin anillo. El esfuerzo de Cizalla fue de 151,95
MPa, concentrado en la misma zona que el von Mises.

El hueso de soporte en el modelo con anillo, mostr6
un esfuerzo de von Mises de 43,7 MPa concentrado
en la periferia de la plataforma implantaria, Fig. 4. El
esfuerzo tensil fue de 62,3 MPa a nivel de la plataforma
implantaria palatina. El esfuerzo compresivo fue de 67,9
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MPa y Cizalla de 26,26 MPa muy leve a nivel de la pla-
taforma implantaria en toda su periferia. Para el modelo
sin anillo el von Mises fue de 43,7 MPa localizado a nivel
de la plataforma implantaria, especialmente en palatino,
Fig.4. El esfuerzo tensil fue de 62,3 MPa concentrado en
la plataforma implantaria en palatino. Tanto el esfuerzo
Compresivo (67,9 MPa) como el de Cizalla (26,26 MPa),
se concentraron en la plataforma implantaria (Fig. 4).

En el modelo con anillo, el implante reportd un von
Mises de 474 MPa ubicado en la periferia vestibular y
palatina de la plataforma.

Dentro del sistema resalta el esfuerzo tensil (P1) de
626,3 MPa ubicado en la periferia de la plataforma, y el
Compresivo (P3) de 626,3 MPa concentrado en la plata-
forma en vestibular. El esfuerzo de cizalladura de 328,3
MPa también en la periferia de la plataforma, tanto en
vestibular como en palatino.
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Fig. 4. Esfuerzos von Mises a 200N sobre el hueso de soporte en el modelo con anillo de titanio(A) y sin anillo (B)
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En el modelo sin anillo, se observo un von Mises 576,7
MPa concentrado a nivel de la plataforma en la zona de
contacto con el pilar y también a nivel de la rosca interna
del hexagono a nivel de la cabeza del tornillo.(Fig. 5). El
esfuerzo Tensil fue de 622,6 MPa, localizado a nivel de
la plataforma en palatino. El esfuerzo Compresivo fue de
484,4 MPa en la plataforma en vestibular y a nivel del
hexagono interno también en vestibular. El esfuerzo de
cizalla fue de 328,7 MPa con localizacion similar al von
Mises.

won Mises (Minm
von Mises (Minm*2 (MPa))
11821
11535
11056,2
10574
| 8803 | o514
. 8643 8853
., 7684 . 7693
B725 6732
5766 5772
4806 481
N 3847 o 354
2688 201
1929 1830
7
%9 ]
08
10
A B

Fig.5. Esfuerzos von Mises a 200N sobre el tornillo en el modelo
con anillo de titanio(A) y sin anillo (B)

Por su parte, el tornillo, en el modelo con anillo, de-
sarrollo esfuerzos von Mises de 474 MPa concentrados
en la cabeza y en la primera rosca, (Fig. 6). Los esfuerzos
tensiles (P1) fueron los de mayor magnitud, 626,3 MPa se
ubicaron en la primera rosca y en la cabeza del tornillo. El
esfuerzo compresivo (P3) fue de 481,81 MPa. El esfuerzo
de Cizalladura (Cortante) fue de 328,3 MPa también ubi-
cado en la primera rosca y cabeza del tornillo.

En el modelo sin anillo, el Tornillo presentd6 un von
Mises 576,7 MPa concentrado en la cabeza del tornillo y
en la primera rosca. (Fig. 6). El tensil 622,6 MPa especial-
mente en la cabeza del tornillo y algo menos en la primera
rosca. Presentd esfuerzo Compresivo de 464,4 MPa a nivel
de la cabeza del tornillo y Cizalla de 328,7 MPa especial-
mente en la primera rosca del mismo.

La corona arroj6 un von Mises similar para ambos mo-
delos de 59,5 MPa concentrados en palatino y vestibular
en los margenes de la restauracion, ademas de la superfi-
cie palatina donde se aplico el esfuerzo. Los esfuerzos
tensiles, compresivos y de cizalla para ambos modelos
presentaron valores similares, (Tabla 3). El esfuerzo tensil

fue de 38,1 MPa ubicado a nivel del margen vestibular. El
Compresivo fue de 68,6 MPa y Cizalla de 34,3 MPa.

wion Mises (Minm*2 (MPa)) won Mises (Nimm*2 (MPa))

595 555
IS‘S

l 545
L 498
. 448
L 397
7
28
248
| 198
_ 143
29
I 50

00

99
50
00

A B

Fig. 6. Esfuerzos von Mises a 200N sobre la corona en el modelo
con anillo de titanio (A) y sin anillo (B)

IV. Ensayo No-LINEAL

Para la evaluacion del comportamiento no lineal o
plastico, ambos modelos se sometieron a cargas ascen-
dentes con incrementos de 200 N hasta alcanzar un punto
limite donde se reporta la méxima resistencia de los mate-
riales. Los ensayos se continuaron hasta que cada uno de
los elementos empezd a mostrar un comportamiento no
lineal. De esta escala de cargas, se seleccionaron para el
andlisis no lineal, la correspondiente a 600 N, 1000 N y
1400 N y se reportaron los hallazgos en esfuerzos maxi-
mos y minimos von Mises para cada elemento que super6
el limite de fluencia (Tabla 4).

La tabla muestra las cargas a las cuales fallaron los
componentes, se asumié que después de la falla inicial del
hueso y la corona, el comportamiento de los otros elemen-
tos fue confiable, esto se asumié con el fin de aproximar
los valores de falla de los otros elementos.

En el modelo con anillo, el hueso de soporte mostré un
von Mises de 134,4 MPa concentrado en palatino a nivel
de la plataforma del implante. El hueso a esta magnitud
de carga, superé su médulo de elasticidad y comenzo a
mostrar deformacion plastica. En el modelo sin anillo,
se observo un von Mises de 139,8 MPa localizado en la
plataforma del implante. El hueso a esta magnitud de car-
ga, también superd su modulo de elasticidad y comenzo a
mostrar deformacion plastica.

En ambos modelos, la corona ceramica mostré un
comportamiento que super6 su limite elastico a 600 N, la
cual supera el limite de fluencia de la ceramica de recu-
brimiento feldespatica reportado como de 120 MPa. Se
observo un esfuerzo von Mises de 173,8 MPa para el mo-
delo con anillo de titanio y de 173,7 MPa para el modelo
sin anillo. Ambos esfuerzos se concentraron en el margen
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Tabla 3. Comparacion de los esfuerzos (MPa) en el sistema implante-pilar con y sin anillo de titanio ante una carga de 200 N

Element Stress Model without Model with
MPa a titanium washer a titanium washer
von Mises 280,4 280,1
. . . Maximo principal (P1) 4239 4233
Pilar zirconio . o
Minimo principal (P3) 209,2 198,1
Cortante 151,95 151,8
von Mises 43,5 43,7
Maximo principal (P1) 64,9 62,3
Hueso . .
Minimo principal (P3) 69,1 67,9
Cortante 32,85 26,265
von Mises 576,7 474
Maximo principal (P1) 622,6 626,3
Implante L. .
Minimo principal (P3) 4844 481,5
Cortante 328,7 328,3
von Mises 576,7 474
. Maximo principal (P1) 622,6 626,3
Tornillo . .
Minimo principal (P3) 4844 481,8
Cortante 328,7 3283
von Mises 59,5 59,5
Maximo principal (P1) 38,1 38,1
Corona . .
Minimo principal (P3) 68,6 68,6
Cortante 343 34,35

vestibular y también en menor medida, en la superficie
palatina. En este punto, se considera que la corona deberia
presentar algtn tipo de falla, como fractura de la ceramica
de recubrimiento o agrietamiento, lo cual justificaria el
recambio clinico de la misma. Esta magnitud de carga no
se reporta en la literatura como caracteristica de esta zona
de la boca.

En el modelo con y sin anillo, el tornillo y el implante
superaban el limite de fluencia de la aleacion de Titanio a
un von Mises de 1136,4 MPa y 1139,3 MPa respectiva-
mente. (Tabla 4).

Tabla 4. Comparacion de los esfuerzos von Mises (MPa) en el
sistema implante-pilar con y sin anillo de titanio ante una carga de 600
N, 1000N y 1400N Comportamiento no lineal.

Model with a Model without a
Load
N) Element washer washer
Von Mises MPa Von Mises MPa
Corona 173,8 173,7
600
Hueso 134,4 139,8
Implante 1136,4 1139,3
1000
Tornillo 1136,4 1139,3
1400 ~[Pilar 1085.8 1017,5
Circonio

Se debe hacer claridad que a este momento del estudio,
el modelo ya presenta comportamiento no lineal en otras
estructuras como la corona y el hueso, por lo que los datos
reportados son simplemente aproximaciones, ya que los
mismos pueden estar viciados por el comportamiento

impredecible de las estructuras que, segun el software, ya
presentaron algun tipo de plasticidad.

El implante tanto en el modelo con anillo de Titanio
como en el modelo sin anillo, no se observaron diferencias
entre ellos, con un von Mises de 1136,4 MPa y 1139,3
MPa respectivamente, ubicados en el margen de la plata-
forma. Estos hallazgos son muy similares a los del tornillo
de ambos modelos, probablemente porque son los elemen-
tos que reciben directamente la precarga y ademads estan
hechos de la misma aleacion. A esta magnitud de esfuerzo
aplicado, también se espera que el implante presente un
comportamiento plastico

A una carga de 1400N, el valor von Mises muestra
que en este punto se super6 el limite elastico del Pilar de
Zirconio, por lo que se considera que este elemento ha
iniciado un comportamiento no lineal. Este elemento como
los demas materiales de estructura similar, es muy resis-
tente a los esfuerzos compresivos.

Debido a que en este momento el modelo ya presentd
comportamiento plastico de las demas estructuras, solo se
tuvo en cuenta el pilar de Zirconio para el reporte de los
resultados.

V. DiScuUsION

La literatura actual es muy limitada en cuanto a
estudios que validen o refuten la utilidad de adicionar
elementos como un anillo de titanio a un pilar de Zirconio
para evitar posibles dafios al sistema implante-pilar. Los
estudios de modelacion tridimensional para este fin son
escasos, limitandose a los reportes de la casa comercial
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Zimmer [11] por lo que la informacion en el presente
estudio serd comparada y complementada por estudios
de ensayos mecanicos y con el de la casa fabricante. En
este estudio, los esfuerzos maximos de todo el sistema,
afectaron principalmente al tornillo de fijacion cerca de
las areas de mayor deformacion, es decir, la cabeza del
mismo y las roscas, asi como al implante en la rosca donde
se inserta el tornillo. Esta observacion es comprensible,
ya que ambos elementos estan sometidos a un esfuerzo de
precarga de 30 N, el cual actia permanentemente y podria
modificar el comportamiento del modelo una vez que es
sometido a las cargas oclusales. Dicho valor de precarga
es el que recomienda la casa fabricante y simula el que se
aplica a los implantes rehabilitados en situaciones clinicas
reales con el fin de mantener ensamblado todo el sistema
de implante-pilar para evitar micromovimientos entre las
partes y hacer el sistema mas resistente a las fracturas [27-
32]. Esto concuerda con lo encontrado en estudios como
el de Lang ez al. [27], quienes en el 2003 proponen que la
precarga del tornillo es fundamental para mantener el im-
plante en capacidad funcional para sostener una protesis.

Para determinar el esfuerzo de precarga adecuado, se
model6 dos sistemas de implantes de conexion externa e
interna y a través del método de elementos finitos, se apli-
c6 cargas desde 0 N hasta 64 N. Se afiadi6 al software el
coeficiente de friccion indicado para la aleacion y se uso
un programa matematico para obtener los resultados de
cada esfuerzo aplicado. Se determin6 que 32 N de apre-
tamiento es la magnitud de esfuerzo ideal para lograr este
objetivo. El apretamiento se traduce en una precarga que
esta dentro del 75 % del esfuerzo maximo elastico tolerado
por la aleacion del tornillo sin que se deforme y permite
mantener unidos el pilar y el implante de forma eficiente.
El estudio in vitro de Dittmer [28] en el 2011, compar6
diferentes tipos de conexiones de pilar/implante, internas
y externas, para determinar como la carga ciclica afectaba
la resistencia final de los materiales de que estaban hechos.
Hizo seis grupos con diferentes conexiones cada uno, con-
formado por 10 implantes y dividié cada uno de los grupos
en dos, uno para la prueba estatica y otro similar para la
prueba ciclica. Utilizé6 una maquina de ensayos universal
para aplicar carga estatica y obtener una curva de esfuerzo
deformacién y un simulador de masticacion para aplicar
un millén de esfuerzos ciclicos previos a la prueba esta-
tica. Compard ambas curvas de esfuerzo, la del grupo sin
previa carga ciclica y la del grupo gemelo con carga previa
ciclica. Encontré que el tipo de conexion que fue menos
afectada por el esfuerzo ciclico, fue la conexion hexagonal
interna y que parte de su desempefio se debia a la precarga
del tornillo el cual era un factor importante para hacer el
sistema muy resistente a la fractura o a la pérdida del tor-
nillo. Lars [29] en el 2008, en un estudio in vitro compar6
diferentes tipos de conexiones y su resistencia a la fractu-
ra, al ser sometidas a esfuerzos ciclicos. Establece que el

esfuerzo de precarga es muy importante para mantener las
partes del sistema implante/pilar unidas y volverlo muy
resistente a las fallas mecanicas de la conexion. Compard
seis grupos de implantes con diferentes conexiones, con-
formados por 16 implantes cada uno. Lars concluyd que
los sistemas de conexidn interna eran mas resistentes que
los de conexion externa y que el tipo de conexion jugaba
un papel importante junto con la precarga del tornillo en la
estabilidad del sistema.

Gomes y Montero [30] en el 2011, en su revision sobre
pilares de Zirconio, afirman que no debe haber mas de 5°
de libertad de movimiento rotacional entre las partes para
evitar la pérdida de la precarga del tornillo. Las micro-
separaciones entre pilar e implante se convierten en sitios
de concentracion de esfuerzos que actuan en detrimento
de la estabilidad de la prétesis o incluso afectan los tejidos
peri-implantares. Esta minima tolerancia aunada al esfuer-
zo de precarga, puede hacer que conjunto implante-pilar se
comporte como un solo cuerpo.

De esta forma, al analizar ambos pilares, a un esfuerzo
oclusal de 200 N, no se encontraron diferencias entre el
pilar con anillo de titanio y sin el mismo porque ambos
permanecen unidos por un esfuerzo de abrazadera [31]
o compresivo generado por la deformacion eldstica del
tornillo aplicada en la precarga y por la confiabilidad de
tolerancia entre las partes maquinadas que brinda la casa
comercial. Esto discrepa con lo encontrado y referenciado
en el reporte de la casa comercial Zimmer [11] en el 2007,
donde ellos encuentran una diferencia significativa en los
esfuerzos maximos principales de 13.4 % mas bajo para
el pilar con anillo de titanio. Sin embargo, esta diferencia
en los esfuerzos von Mises entre los dos pilares, con ani-
llo y sin anillo en este estudio de la casa Zimmer, puede
estar condicionado a que su modelacion no fue completa.
En nuestro estudio la diferencia de esfuerzos es minima
(280,1 MPa con anillo en Titanio, 280,4 MPa sin anillo
de Titanio), lo que permite concluir que en situaciones de
esfuerzo dentro de los rangos clinicos normales, aplicando
la precarga correcta, ambos disefios pueden desempeniarse
adecuadamente.

El esfuerzo de precarga y su efecto de abrazadera
pueden perderse por la accion de esfuerzos pequenos y ci-
clicos en direccion oblicua que generen micromovimientos
y provoquen a su vez la relajacion de las irregularidades
superficiales del tornillo que estan en contacto con las
roscas del implante y que permiten mantener una traba
mecéanica que mantiene la energia de la precarga almace-
nada. También las cargas oclusales constantes, asi como la
tolerancia entre las conexiones juegan un papel importante
en la pérdida de la precarga [34,35].

En una situacion donde el esfuerzo de precarga se per-
diera o se diera un aflojamiento del tornillo con un desa-
rrollo de micromovimientos entre el pilar y el implante, se
podria considerar el riesgo de desgaste de la superficie del
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titanio del implante al entrar en rozamiento con el Zirconio
del pilar sin anillo [8,34].

Un estudio in vitro realizado por Yiiziigiillii y Avci [8]
evalud los cambios en la interface pilar/implante compa-
rando pilares de alimina, zirconia y titanio Procera, de
hexagono externo en contacto con la superficie de titanio
de un implante convencional. Utilizaron quince modelos,
cinco para cada material y los sometieron a esfuerzos
ciclicos con una maquina Instrom para luego medir la
desadaptacion entre las superficies del pilar y el implante
a través de microscopia electronica. Los resultados mostra-
ron que no habia diferencias significativas en las medidas
de la desadaptacion entre los tres grupos, excepto para los
pilares de titanio que mostraron una desadaptacion mayor
en la superficie palatina, mientras que en los pilares de
Zirconio estas medidas fueron las mas pequefias. Los
autores argumentan que los hallazgos en los modelos con
pilares de Zirconio se debian probablemente al desgaste
que se presenta en el metal cuando entra en contacto
con una ceramica altamente cristalina como el Zirconio
y que este desgaste ocasionaba un acercamiento de las
superficies. No detectaron rastros de particulas de desgaste
porque los modelos fueron cuidadosamente lavados antes
de las pruebas con el microscopio electronico. En este
punto, el reporte de Zimmer [11] argumenta que en un
eventual aflojamiento de las partes, al darse un rozamiento
entre superficies metélicas se puede crear un fenémeno de
“auto-pulido” mejorando la estabilidad del sistema a largo
plazo. Esto es argumentado también por Campbell [28] y
McKellop [33] en sus estudios quienes reportaron feno-
menos de abrasion por rozamiento entre metal y metal con
aleaciones de Co-Cr utilizadas en los implantes de rodilla
y cadera; mds no entre titanio y titanio como seria el caso
particular de un implante y un pilar dental. Se debe aclarar
también que dicho rozamiento es inherente a las protesis
de uso ortopédico, pero no es deseable que ocurra entre las
partes de un implante dental.

Al observar los resultados de los esfuerzos a 200N
asi como las graficas de distribucion de los esfuerzos von
Mises en cada elemento (Figs. 4, 5, 6), se evidencia que
el esfuerzo transmitido para ambos modelos con y sin
anillo de titanio, est4, en su mayor parte concentrado en el
tornillo de fijacion en la cabeza y en las primeras roscas
como también al implante en la rosca interna. Este patron
de distribucion de esfuerzos es similar al observado por
Teja [34] en el 2008, quien utilizé el método de elementos
finitos y métodos probabilisticos, para determinar la proba-
bilidad de alcanzar la precarga ideal a partir de diferentes
cargas de torque aplicados al tornillo. Sus hallazgos sugie-
ren que la precarga se concentra en la cabeza y las roscas
primeras del tornillo, de forma similar a lo reportado por
este estudio y que la precarga indicada para mantener un
efecto de abrazadera efectivo es la que se mantiene dentro
del 60 %-75 % del limite de fluencia del material de que
estan hechos los tornillos de ensamble.

REVISTA INGENIER{A BIOMEDICA

Los esfuerzos von Mises de los modelos ensamblados,
se concentraron en la zona de la plataforma implantaria,
coincidiendo con otros estudios. [13] Nimet y Adatia [9],
utilizaron treinta pilares de Zirconio unidos con tornillos
de titanio a una base de acero, para determinar los efectos
de la reduccion clinica de estos pilares en su resistencia
final. Los sometieron a esfuerzos en una maquina Instrom
hasta presentar fractura del pilar. La falla del pilar ocurria
con fuerzas que excedian los valores promedios de fuerza
en la zona de dientes anteriores. También concluyeron
que la zona de falla se encontraba cerca a la cabeza del
tornillo, en la zona de la interfase pilar/analogo. Yildirim
y Fischer [35] en un estudio in vitro parecido al anterior,
reportaron hallazgos similares, al encontrar que la fractura
de los pilares se origind principalmente de la porcion
cervical de los pilares ceramicos en el area cercana al
tornillo y a la plataforma del implante. Esta parte de la
restauracion probablemente sufria la mayor concentracion
de esfuerzos causada por el efecto de palanca. Chun-Li et
al. en el 2008 [36], utilizd un analisis de elementos finitos
no-linear tridimensional para observar el comportamiento
biomecanico de diferentes combinaciones de disefios de
implantes, condiciones de carga, posicion de los implantes
y lechos 6seos. Encontrd que la distribucion de esfuerzos
se dio principalmente a nivel de la porcion cervical
del implante en el sitio donde se une con el pilar en
condiciones de lechos 6seos tipo II segtin Lekholm y Zarb,
similar a los resultados observados en el presente estudio.
Esto muestra que en el tornillo y el implante, es donde se
aprecia una diferencia marcada entre los esfuerzos von
Mises reportados por este estudio, siendo mayores los
arrojados por el pilar sin anillo de Titanio en la base. Se
puede explicar esto, debido a que el Zirconio presenta
una tenacidad a la fractura muy elevada y ademas ésta se
incrementa con los fenémenos de transformacion de fase
que sufre, [4] lo que no permite deformacion eléstica
amplia y asi los esfuerzos aplicados serian transmitidos
directamente al tornillo y al implante de Titanio.

En el modelo con anillo de Titanio en la base, se
espera que este ultimo, al estar hecho de un material con
una tenacidad menor y un comportamiento elastico mas
amplio que la cerdmica, funcionaria como un disipador
de dichos esfuerzos, absorbiendo parte de los mismos y
por lo tanto reduciendo el esfuerzo final que se transmite
al tornillo y al implante. Este comportamiento elastico
del anillo de Titanio, es coherente con lo sefialado por el
reporte de Zimmer en el cual afirman que la elasticidad de
este anillo, permite mayor tolerancia a esfuerzos ciclicos y
ademas consigue almacenar la energia de la precarga mas
eficientemente con lo que el tornillo es afectado en menor
medida por estos esfuerzos [11].

De todas maneras, los modelos completos, asi como
las partes del mismo, se comportaron dentro de los
limites de fluencia de los materiales de que estan hechos y
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toleraron facilmente el esfuerzo de 200 N correspondiente
a la carga oclusal normal en esta zona de la boca.

Antes de hacer el analisis no-lineal de los modelos,
es de aclarar que los estudios disponibles de elementos
finitos, se han limitado a realizar analisis lineales que
representan situaciones de carga y descarga de un
modelo, dentro de un limite de fluencia, lo cual no
siempre corresponde a la situacion real que se encuentra
en un ambiente intraoral. En estas condiciones es posible
encontrar cambios en la interrelacion de los objetos del
modelo, cambios en la configuracion geométrica de los
mismos y diferentes comportamientos de los materiales
que conforman el modelo. También pueden ser afectados
por la temperatura y la presion constante y ciclica.
Debido a estos hallazgos, un analisis no-lineal es una
aproximacion mas exacta para predecir el esfuerzo y la
presion dentro de estructuras en situaciones mas reales
que no pueden ser resueltas por un modelo estatico lineal
[33]. Todos estos hallazgos permiten concluir que el
analisis no lineal de un material o un modelo, permite
obtener informacion mds acertada y aproximada al
comportamiento real del objeto de estudio.

Es de anotar, la dificultad para obtener los datos
relacionados con los limites de fluencia para los materiales
de que estan hechos cada uno de los elementos del
modelo, especialmente cuando se trata de aleaciones o
composiciones quimicas y cristalograficas especificas de
algun fabricante, por lo que a veces es necesario utilizar
la informacién obtenida de otras fuentes como estudios o
textos relacionados.

A 600N de carga aplicada, este estudio reporta que
el hueso y la corona ceramica comienzan a presentar
un comportamiento plastico ya que superan el limite
de fluencia reportado para cada material. [27,35]. Es de
resaltar sin embargo, que el hueso tiene caracteristicas
anisotropicas y viscoelasticas [26], ademas de ser
un sistema dinamico y auto-reparante, por lo que los
esfuerzos reportados con este software son aproximaciones
a una estructura organica que puede desarrollar procesos
adaptativos y no necesariamente presentar algin tipo
de “falla” o fractura. Con respecto a la corona ceramica,
a esta carga se supera el limite elastico de la ceramica
feldespatica lo cual puede interpretarse como que el
elemento en cuestion presenta algin tipo de fractura, pero
se debe considerar ademas que la subestructura ceramica
es de un material mucho mas resistente y en conjunto
ambos elementos pueden superar estos esfuerzos, pero esta
afirmacion excede el proposito del estudio y el lector se
debe referir a reportes relacionados directamente con este
asunto.

A 1000N, el tornillo y el implante de titanio presentan
un comportamiento que supera el limite elastico del
material [27] por lo que pueden presentarse deformaciones
plasticas de ambos elementos o incluso fractura de los

mismos. Es interesante observar que ambos elementos,
como se describio antes estaban sometidos a una precarga,
toleran ademas grandes esfuerzos aplicados que superan
incluso la zona posterior de la boca, antes de presentar
algtin tipo de comportamiento no lineal.

A 1400N los pilares de Zirconio de ambos modelos
superan el limite de fluencia, s6lo a esta magnitud
de carga. Se debe aclarar que en este momento del
ensayo, ya todos los demas elementos del sistema
han presentado algin tipo de deformacion plastica
por lo que su comportamiento puede ser erratico y no
representar fielmente una situacién real. De hecho, sélo
hasta ahora, el pilar de Zirconio empieza a soportar un
esfuerzo que podria iniciar en ¢l una fractura ya que
hasta este momento, el tornillo y el implante eran los
principales disipadores de los esfuerzos aplicados. Se
puede deducir que en condiciones normales, con un pilar
de zirconio intacto, su probabilidad de falla o fractura es
minima. En el estudio no se tuvo en cuenta el proceso
de transformacion de fase del Zirconio, el cual aumenta
alin mas su tenacidad a la fractura, porque se desconoce
en qué momento exactamente se da la misma y queda
entonces abierta la posibilidad de realizar otro estudio que
complemente el presente.

V1. CONCLUSIONES

1. No hay diferencia importante en el comportamiento
lineal entre los pilares de Zirconio con anillo de Titanio
en la base o sin ella, ante esfuerzos maximos, minimos
y cortantes, siempre que el sistema esté sometido a una
precarga que mantenga unidos el pilar y el implante, tal
como se indica que deberia ser clinicamente.

2. El esfuerzo von Mises en situaciones clinicas
normales, fue menor en el tornillo y el implante del
modelo con anillo de titanio que en el modelo sin el
mismo y este comportamiento puede estar relacionado
con el mayor comportamiento elastico de dicho anillo
que permite disipar los esfuerzos aplicados y transmitir
una cantidad mucho menor de los mismos al tornillo y al
implante, teniendo en cuenta que para los dos modelos el
estado de esfuerzos debe ser similar debido a su semejanza
geometria y a las condiciones de borde y descarga
aplicadas sobre los modelos.

3. Ambos modelos, con anillo de Titanio y sin él,
mostraron un comportamiento lineal bien tolerado, dentro
del esfuerzo normal que se puede desarrollar en la zona
incisiva.

4. Para superar el limite de fluencia de los materiales
de este sistema implante-pilar, se deben aplicar esfuerzos
que superan los esfuerzos oclusales fisiologicos del ser
humano.
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