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Tradicionalmente, la restauración de la brecha unitaria se ha llevado 

a cabo mediante una prótesis parcial fija dentosoportada, tras el tallado de 

los dientes pilares. Este tratamiento añade a sus ventajas una buena 

predictibilidad con una tasa de supervivencia cercana al 90% en un tiempo 

de seguimiento medio de 10 años y del 74% a los 15 años (Tan et al., 2004; 

Creugers, et al., 1994; Scurria et al., 1998). Sin embargo, también presenta 

una serie de complicaciones entre las que encontramos problemas 

biológicos y mecánicos con unos valores de incidencia de 20 y 10% 

respectivamente (Pjetursson et al., 2004). Además, factores como la caries, 

la pérdida de retención o la posibilidad de necesitar tratamiento 

endodóntico en los dientes pilares hace que se su uso sea cada vez menos 

frecuente.  

Desde la introducción en odontología de los implantes dentales en la 

década de los 60 (Schroeder, 1996; Brånemark et al., 1985), las prótesis 

sobre implantes son una opción de elección para el tratamiento de 

numerosos casos de edentulismo total o parcial. Con el paso del tiempo, el 

empleo de prótesis parciales fijas implantosoportadas (PPFIS) ha mostrado 

ser una opción de tratamiento predecible y que aporta, en su mayoría, 

algunas ventajas frente a los tratamientos restauradores clásicos. 

Sin embargo, a pesar de los recientes avances en implantología, este 

tipo de tratamiento no está exento de complicaciones, entre las que 

podemos encontrar las de índole biológico y mecánico/técnico (Goodacre 

et al., 2003b; Berglundh et al., 2002; Pjetursson et al., 2004; Creugers et al., 

2000; Salvi and Bragger., 2009) a presar del esmerado diseño protético o 

experiencia clínica (Attard and Zarb, 2004; Jemt, 1991; Lekholm et al., 

1999). Estas complicaciones afectan de forma adversa al éxito de las 

restauraciones implantosoportadas fijas (Gervais et al., 2008). 

Las complicaciones biológicas son alteraciones de los tejidos que 

rodean al implante (Berglundh et al., 2002; Pjetursson et al., 2004) 
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incluyendo inflamación de la mucosa (mucositis periimplantaria), lesiones 

de los tejidos gingivales, proliferación gingival, fenestraciones, 

dehiscencias, y fístulas así como pérdida de hueso e inflamación 

(periimplantitis)(Goodacre et al., 2003b; Heydenrijk et al., 2002; Klinge et 

al., 2005). En una revisión sistemática se observó que el 6,5% de los 

pacientes experimentaban algún tipo de problema en los tejidos blandos, 

periimplantitis y/o pérdida del hueso crestal de 2,5mm o mayor en los 

últimos 5 años de función (Berglundh et al., 2002). Esta pérdida progresiva 

de hueso fue investigada en otro estudio donde el 27,8% del total del 

número de pacientes (184 de un total de 662) representaron el 12,4% de los 

implantes con pérdida progresiva de hueso (423 de 3413 

implantes)(Fransson et al., 2005). 

También las complicaciones técnicas/mecánicas de las PPFIS han 

sido ampliamente estudiadas en la literatura dental (Goodacre et al., 2003b; 

Berglundh et al., 2002; Pjetursson et al., 2004; Creugers et al., 2000). 

Podemos definir complicaciones mecánicas a aquellas que se producen en 

los componentes prefabricados de la prótesis debido a fuerzas mecánicas y 

complicaciones técnicas a aquella complicación o fallo de la estructura o 

material fabricado en el laboratorio (Salvi and Bragger., 2009), aunque 

suelen confundirse mutuamente. Por tanto, entre estos dos tipos de 

complicaciones se incluyen las siguientes encontradas en un estudio de 

Goodacre (2003b): fractura del acrílico de revestimiento (22% de 663 

prótesis), fractura del revestimiento de cerámica (14% de 258), deficiencias 

estéticas (10% de 493prótesis), problemas fonéticos (7% de 730 prótesis), 

pérdida del tornillo protético ( 7% de 312 tornillos), pérdida del tornillo del 

pilar (6% de 6256 tornillos), fractura del tornillo protético (4% de 7094 

tornillos), fractura de la estructura metálica (3% de 2358 prótesis), fractura 

del tornillo del pilar (2% de 13160 tornillos) y fractura del implante (1% de 

12157 implantes) entre otros. 
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Citando un estudio de Pjetursson (2004), el porcentaje de 

supervivencia de las PPFIS es del 95% a los 5 años y del 86,7% a los diez 

años, donde sólo un 61,3% de los casos están libres de complicaciones a los 

5 años. Este autor encontró una incidencia cercana al 20% de 

complicaciones mecánicas y técnicas frente a las de índole biológico 

(mucositis o periimplantitis) próximas al 10%. 

Algunos estudios como los de Kallus (1994) o Balik (2011) han 

relacionado las complicaciones mecánicas a la tensión transferida por las 

fuerzas oclusales, favorecida porque si en la oclusión de una PPFDS las 

fuerzas oclusales se disipan a través del ligamento periodontal (Weinberg, 

1993) este fenómeno no ocurre en el tratamiento con una PPFIS, en donde 

la tensión producida por las fuerzas oclusales se transmiten a través de la 

corona al hueso periimplantario sin ninguna estructura interpuesta de 

disipación más que los aditamentos protésicos que son por tanto los que 

sufren las consecuencias de dicha tensión. 

Además de producir problemas mecánicos, la tensión producida por 

las fuerzas oclusales sobre la prótesis implantosoportada es la responsable 

de otras consecuencias tales como la pérdida ósea periimplantaria e incluso 

la pérdida de oseointegración (Isidor, 1996; Isidor, 2006). 

 

Una gran ventaja de la prótesis sobre implante es poderla recuperar 

para el tratamiento de estas complicaciones sin dañar o destruir la 

restauración y por tanto, a la hora de seleccionar el tipo de retención de las 

mismas, es preferible para estos casos la prótesis atornillada frente a las 

restauraciones cementadas (Taylor, 2004; Sutter et al., 1996). 

En el caso de las restauraciones atornilladas, su retirada se facilita 

gracias a la presencia de una chimenea oclusal por la que acceder el tornillo 

que las retiene. En ocasiones, si el implante está muy inclinado, esta 
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chimenea puede emerger por la cara vestibular o lingual/palatina de la 

restauración, poniendo en peligro la estética de la misma, necesitando de 

pilares angulados o individualizados para solucionarlo (Wiskott et al., 

1992). Además de interferir en la función estética de la restauración, esta 

chimenea puede producir contactos oclusales indeseados e interferir con la 

oclusión y la transmisión de las cargas (Taylor, 2004; Sutter et al., 1996; 

Hebel and Gajjar, 1997). 

Para dar solución a esta problemática, surge el sistema para 

atornillamiento transversal en prótesis sobre implantes, que consiste en un 

método de retención de la restauración mediante un tornillo de fijación 

colocado transversalmente entra la corona y el eje del pilar. Sin embargo, 

los trabajos publicados sobre este tipo de método de retención  no dejan de 

ser meras descripciones del sistema (Sutter et al., 1996; Ledermann et 

al.,1986; Ledermann, 1988 ) o trabajos clínicos o de laboratorio sobre la 

técnica y sistemática de elaboración de este tipo de restauraciones (Gervais 

et al.,2008; Clausen, 1995; Taylor, 2004) no habiendo estudios de 

supervivencia de las mismas publicados. 

Pese a no haber evidencia científica suficiente, las ventajas del 

atornillado transoclusal parecen ser prometedoras en cuanto a transmisión 

de las cargas, estética y oclusión, sin embargo, no se conoce con exactitud 

las repercusiones biomecánicas que se producen en los componentes de un 

pilar para atornillamiento transversal cuando es sometido a carga, ni su 

repercusión sobre el terreno de soporte. Por ello, trataremos de aportar 

información, mediante el método de análisis con elementos finitos, acerca 

del comportamiento biomecánico del conjunto hueso-implante y elementos 

protésicos-restauración cuando reciben cargas en una prótesis unitaria 

implantosoportada con atornillamiento transversal, al plantearnos preguntas 

como: ¿Se transmite mayor tensión al tornillo transversal que al 

transoclusal?¿Sufre más el pilar para atornillado transversal o el pilar para 
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atornillado transoclusal?¿Tendrá influencia la magnitud y dirección de las 

cargas en el comportamiento del atornillamiento transversal?¿Cómo se 

comporta el hueso?¿Y el implante?.Estos y otros interrogantes que pueden 

surgir no están suficientemente aclarados y son la motivación y 

justificación para iniciar el trabajo de investigación que da forma a este 

proyecto de Tesis Doctoral. 
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2.1. DEL TRATAMIENTO CON PRÓTESIS 

IMPLANTOSOPORTADAS UNITARIAS 

 

La reposición de los dientes ausentes es una necesidad que ha 

acompañado al hombre a lo largo de la historia, bien por causas 

funcionales, estéticas o psicológicas. Ya en civilizaciones tan antiguas 

como la China, hace aproximadamente 4000 años, o en la Egipcia, hace 

2000, empleaban diferentes métodos para rehabilitar la ausencia dentaria, 

mediante dientes tallados de bambú o el uso de metales preciosos, 

respectivamente, o como hacían los Incas en América Central, mediante el 

empleo de trozos de concha marina, que al igual que los antiguos chinos, 

impactaron dentro del hueso para reemplazar los dientes perdidos (Anjard, 

1981). 

En nuestra época, a la hora de rehabilitar la desdentación, se han 

empleado diversos tratamientos según las diferentes necesidades, como la 

PRÓTESIS COMPLETA para el edentulismo total, la PRÓTESIS 

PARCIAL REMOVIBLE para el edentulismo parcial o la PRÓTESIS 

PARCIAL FIJA DENTOSOPORTADA para rehabilitar el edentulismo 

parcial entre otras restauraciones y actualmente la PRÓTESIS 

IMPLANTOSOPORTADA. 

En general, el éxito de cualquier restauración protésica, sea 

implantosoportada o no, depende de muchos factores y entre ellos del 

mantenimiento del soporte óseo. En la dentición natural, los dientes además 

de otra información, transmiten microdeformaciones al hueso circundante, 

que necesita este estímulo para mantener su forma y densidad (Misch, 

2008). Al perderse los dientes, la falta de estímulo en el hueso provoca una 

disminución en la densidad ósea con pérdida de volumen (Pietrokovsky, 

1975), que puede llegar hasta el 50% en anchura tras el primer año de la 

extracción (Schropp et al., 2003). 
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Puesto que los dientes son necesarios para la estimulación y 

mantenimiento del hueso, es comprensible que el tratamiento mediante 

prótesis removible convencional puede acelerar la pérdida ósea pues la 

transmisión de las fuerzas de masticación se realiza en la zona superficial 

del hueso, disminuyendo el aporte sanguíneo y favoreciendo por tanto la 

pérdida de volumen óseo total (Gruber et al., 1996). Además, se pueden 

generar fuerzas horizontales que aceleran la remodelación (Misch, 2005) 

pudiendo afectar incluso el hueso basal, especialmente en los sectores 

mandibulares posteriores donde puede llegar a ser del 80% (Anusavice and 

Phillips, 2003). Esta remodelación ósea puede aumentar en el tiempo lo que 

hace necesario realizar rebases frecuentemente para preservar las 

cualidades funcionales de las prótesis. 

Por otra parte, la prótesis parcial removible convencional tiene como 

principal complicación el  deterioro los dientes pilares que delimitan la 

brecha así como los tejidos blandos circundantes (Agerberg and Carlsson, 

1981; Koivumaa et al., 1960; Waerhaug and Philos, 1968). Así, los 

pacientes portadores de prótesis parcial removible suelen presentar mayor 

movilidad, mayor retención de placa, mayor sangrado durante el sondaje de 

los dientes pilares, mayor incidencia de caries así como inhibición del 

habla y del sabor (Wilding and Reddy, 1987; Vermeulen et al., 1996; 

Roberts, 1978; Waerhaug and Philos, 1968). Además, la realización de 

modificaciones dentarias tales como nichos para los topes oclusales, el 

tallado de los planos guía o la adecuación del diente para el brazo 

recíproco, además de suponer una pérdida de material dentario, puede 

ocasionar sensibilidad dental así como un aumento de la cariogénesis. 

En apoyo de lo citado, se relata que sólo el 40% de las prótesis 

parciales removibles a los 5 años y el 20% a los 10 años estaban libres de 

afectación de algún pilar (Wetherell and Smales, 1980), llegando a 
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producirse la pérdida de los mismos hasta en el 44% de los casos en un 

periodo de 10 años (Aquilino et al., 2001). 

 

Por otra parte, los pacientes portadores de prótesis completas 

presentan una disminución por diez de la fuerza masticatoria así como del 

40% en la eficacia masticatoria en comparación con los pacientes dentados 

lo que afecta a la habilidad del paciente para masticar correctamente 

(Misch, 2008; Kapur and Soman, 1964). Se constata que el 29% de los 

pacientes portadores de prótesis completa son capaces de masticar 

únicamente alimentos blandos o triturados, el 50% suele evitar muchos 

alimentos y el 17% refiere comer mejor sin la prótesis (Misch and Misch, 

1991). Este cambio en los hábitos alimenticios, puede llegar a deteriorar la 

función digestiva (Feldman et al., 1980) llegando incluso a favorecer la 

enfermedad, debilidad y acortamiento de la esperanza de vida (Chen and 

Lowenstein, 1984; Hildebrandt et al., 1997; Joshipura et al., 1996; Sheiham 

et al., 1999; Krall et al., 1998; Sheiham et al., 2001). 

 

Con respecto a la prótesis fija dentosoportada, es el tratamiento más 

generalizado para la rehabilitación del edentulismo no muy extenso y está 

ampliamente aceptado por profesionales y pacientes, con tasas de 

supervivencia a 10 y 15 años cercanas al 90% y al 74% respectivamente 

(Creugers et al., 1994; Scurria et al., 1998) y una tasa de éxito sin 

complicaciones de estas restauraciones a los 10 años cercano al 71% (Tan 

et al., 2004). Cabe destacar  un estudio realizado por De Backer et al. 

(2006a) donde analizan el comportamiento a 20 años de puentes fijos de 

tres unidades (dos pilares y un póntico), encontrando sobre un total de 134 

restauraciones realizadas en 98 pacientes, una tasa de supervivencia del 

73% tras 20 años. Sin embargo, como ocurre en todo tratamiento protésico, 

no está exento de complicaciones, destacando las de tipo biológico frente a 
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las mecánicas (20% y 10% respectivamente)(Tan et al,2004). Así, cuando 

se emplea un diente vital como pilar para una prótesis fija dentosoportada, 

la presencia de caries en los dientes pilares y la pérdida de retención (De 

Backer et al., 2006b) unidas a la posibilidad de necrosis pulpar debido al 

tallado de los mismos (Kallus and Bessing, 1994; Brägger et al., 2001; 

Randow et al., 1986; Goodacre et al., 2003a; Goodacre et al., 2001) han 

sido descritas como causa principal de fracaso de este tratamiento. También 

se han descrito otras complicaciones relacionadas con la salud periodontal, 

incluida la pérdida ósea alrededor de los dientes pilares (Quirynen et al., 

1992), aumentando así la posibilidad de pérdida del soporte de los mismos 

y por tanto la posibilidad de fallo de este tratamiento. 

De forma general, los pilares de una prótesis fija dentosoportada 

pueden perderse hasta en un 30% al cabo de 14 años (Lindquist et al., 

1988), o con valores del 8 al 12% al cabo de los 10 años siguientes a su 

colocación (Misch, 2008). Esta pérdida de los dientes pilares no sólo 

suponen la pérdida de la prótesis, sino también la necesidad de emplear 

otros pilares para un nuevo puente y que éstos estén en buenas condiciones 

de ser empleados. En algunos casos, este hecho puede condicionar a tener 

que emplear una prótesis parcial removible en detrimento de las prótesis 

fijas. 

Relativo a las prótesis implantosoportadas, desde la introducción en 

la odontología de los implantes dentales por parte de Brånemark et al. 

(Brånemark et al., 1983; Brånemark et al, 1969) y del concepto de 

oseointegración como método predecible para el anclaje de estos implantes 

para el soporte de prótesis dentales en la década de los 60 (Schroeder, 

1996; Brånemark et al., 1985), supuso un gran adelanto para las 

restauraciones protésicas y desde entonces la prótesis sobre implantes se ha 

convertido en una muy buena alternativa para el tratamiento del 

edentulismo total o parcial, frente a los procedimientos restauradores 
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clásicos, por lo que la demanda de este tipo de tratamiento ha ido en 

aumento (Eskitascioglu et al., 2004). Además, el tratamiento mediante 

prótesis implantosoportada ha demostrado ser un tratamiento predecible a 

largo plazo y está ampliamente avalado por la literatura científica, además 

de ser un tratamiento perfectamente tolerado por los pacientes desde el 

punto de vista funcional y psicológico (Misch, 2008). 

El empleo de implantes dentales ofrece muchas ventajas en 

comparación con las restauraciones removibles. En general, los implantes 

dentales mejoran las cualidades de estabilidad y funcionalidad de las 

prótesis. La prótesis completa convencional puede llegar a moverse hasta 

10mm o más durante la función (Sheppard, 1963; Smith, 1963), por lo que 

el mantenimiento de una oclusión correcta es muy difícil, sin embargo el 

empleo de implantes dentales proporciona mayor retención y estabilidad lo 

que facilita una correcta relación intermaxilar así como una mejora en la 

oclusión además de ayudar a preservar los tejidos duros y blandos (Misch, 

2008). 

Muchos estudios destacan la mejora significativa tanto de la 

masticación, habla, seguridad y retención de las sobredentaduras 

implantorretenidas frente a las prótesis completas (Kapur et al., 1999; 

Awad and Feine, 1998; Geertman et al., 1996a; Geertman et al., 1996b; 

Sennerby et al 1988). En un estudio de Rissin et al. (1978) la prótesis 

completa mostró una disminución de la eficacia masticatoria del 30%, 

llegando al 60%, mientras que las sobredentaduras pierden un 10% de la 

eficacia masticatoria en comparación con los dientes naturales (Rissin et 

al., 1978). Además, los pacientes portadores de implantes pueden obtener 

una fuerza similar a los pacientes dentados, mejorando la eficacia 

masticatoria en comparación con una restauración mucosoportada (Misch, 

2008). 
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Por otra parte, aunque los implantes no tienen ligamento periodontal, 

proporcionan una mayor consciencia oclusiva que las prótesis completas y 

permiten reducir el tamaño de las bases protésicas contribuyendo a mejorar 

el confort, fonética y mejorar el sentido del gusto (Misch, 2008). 

 Con respecto a las prótesis removibles, la prótesis implantosoportada 

también ofrece mayor retención, soporte y estabilidad. Los medios 

mecánicos de retención al implante son bastante superiores a los 

retenedores de las prótesis removibles y ocasionan menores problemas 

asociados. Además, el hecho de no tener que tallar en mayor o menor 

medida los dientes para los diferentes componentes de las prótesis 

removibles, evita problemas tales como la sensibilidad o hiperestesia 

dental, o formación de caries. También se evita el aumento de la movilidad 

dentaria o la reabsorción ósea. 

La mejora de estas características tanto en prótesis removible como 

en completa está en función del número y localización de los implantes. 

Cuanto mayor sea el número y mejor estén distribuidos, mejor será la 

retención, soporte y estabilidad protésicas (Misch, 2008). 

Con respecto a las prótesis fijas dentosoportadas, el tratamiento 

mediante prótesis parcial fija implantosoportada evita el tallado de los 

dientes pilares, despareciendo con ello complicaciones como la sensibilidad 

dental, la necrosis pulpar con necesidad de tratamiento de conductos, la 

caries por acúmulo de placa o la pérdida de soporte dentario. Además, 

aumenta la superficie masticatoria mejorando por tanto la distribución de 

de la fuerza oclusal al terreno de soporte además de ayudar a conservar el 

hueso alveolar evitando su progresiva reabsorción (Misch, 2008).  

Sin embargo, con respecto a la incidencia de fracturas del material de 

recubrimiento de las coronas, se observa mayor incidencia de fracturas en 

las prótesis fijas implantosoportadas que en las dentosoportadas, lo que 
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resulta razonable al carecer las primeras de la resiliencia que aporta el 

ligamento periodontal (Bragger et al., 2001). 

No obstante, a pesar de de los grandes avances que ha habido en 

implantología, siguen existiendo un alto número de complicaciones en el 

tratamiento mediante prótesis implantosoportada y que se pueden dividir 

en: complicaciones biológicas y complicaciones macánicas y técnicas 

(Salvi y Brägger, 2009)(FIGURA 1). 

Las complicaciones biológicas son perturbaciones de los tejidos que 

rodean al implante (Berglundh et al., 2002; Lang et al., 2000; Pjetursson et 

al., 2004) y que finalmente puede conducir a la pérdida del implante si el 

proceso de la enfermedad no se controla (Baron et al., 2000; Klokkevold 

and Newman, 2000; Berglundh et al., 2002). Estas complicaciones incluyen 

inflamación de la mucosa (mucositis periimplantaria), lesiones del tejido 

blando así como proliferación gingival, fenestraciones, dehiscencias y 

fístulas y pérdida de hueso periimplantaria (periimplantitis)(Baron et al., 

2000; Heydenrijk et al., 2002; Klokkevold and Newman, 2000;Goodacre et 

al., 2003b;Klinge et al., 2005). 

Las complicaciones mecánicas y técnicas hacen referencia al daño 

mecánico del implante o de los componentes del implante y 

supraestructuras protésicas (Berglundh et al., 2002; Salvi and Brägger, 

2009). Entre ellas, tal y como describe Goodacre (2003b) en su estudio,se 

incluyen fractura del recubrimiento acrílico (22% de 663 prótesis), fractura 

del recubrimiento cerámico (14% de 258 prótesis), deficiencias estéticas 

(10% de 493 prótesis), pérdida del tornillo protético (7% de 312 tornillos), 

pérdida del tornillo del pilar (6% de 6256 tornilllos), fractura del tornillo 

protético (4% de 7094 tornillos), fractura de la estructura metálica (3% de 

2358 prótesis), fractura del tornillo del pilar (2% de 13160 tornillos) y 

fractura del implante (1%de 12157implantes)(Goodacre et al., 2003b). 

Todas ellas tienen en común la necesidad de retirar la prótesis para su 
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solución y son independientes del sistema de retención que se emplee. 

Jung et al. (Jung et al, 2008) en su seguimiento a 5 años de las 

prótesis unitarias implantosoportadas encontraban complicaciones 

biológicas, como periimplantitis y complicaciones de los tejidos blandos en 

un 9,7%, y pérdida de hueso de más de 2mm en un 6,3%, sin diferencias 

entre restauraciones atornilladas y cementadas. También hallaban 

complicaciones mecánicas en el 17,7%, entre las que incluyen fractura de 

implantes, aflojamiento o fractura de tornillos o pilares y fractura de la 

cerámica o material de revestimiento. La incidencia de aflojamiento del 

pilar o del tornillo de la prótesis, se producía en un 12,7% mientras que el 

descementado se observaba sólo en un 5,5%. La fractura del material de 

revestimiento se producía en el 4,5% de las restauraciones 

implantosoportadas (siendo mayor en las coronas totalmente cerámicas). 

 

 

FIGURA 1: Complicaciones biológicas y mecánicas/técnicas en prótesis 

implantosoportadas. 

 

Como se puede observar, las complicaciones mecánicas son las 

más comunes en prótesis implantosoportada, destacando el aflojamiento del 

tornillo del pilar o protésico tanto en prótesis atornilladas como cementadas 

(Jemt, 1991; Jemt et al., 1991 a, b y c; Becker and Becker, 1995; Naert et 
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al., 1992; Laney et al., 1994; Jemt and Pettersson, 1993; Carlson and 

Carlsson, 1994; Misch, 1993; Kallus and Bessing, 1994). 

 

La mejora de las superficies de los implantes y las técnicas 

quirúrgicas, harán que mejoren con el paso del tiempo las complicaciones 

biológicas, sin embargo las complicaciones mecánicas seguirán aún 

presentes. Aunque estas complicaciones no debieran suponer la pérdida del 

implante, si suponen un problema para los clínicos y los pacientes y 

resultan en un coste adicional del tratamiento. 

Además de estas complicaciones, existe un factor determinante para 

la ejecución de su tratamiento como es el coste económico de los mismos, 

así como su aumento en función del número de dientes a restaurar y el tipo 

de prótesis empleado. 

Sin embargo, factores como el envejecimiento poblacional, la 

pérdida de dientes relacionada con la edad, las consecuencias anatómicas 

del edentulismo, las consecuencias del fallo de las prótesis convencionales, 

los aspectos psicológicos de la desdentación, los resultados predecibles de 

las prótesis implantosoportadas así como sus ventajas y sobre todo un 

mayor conocimiento de estos tratamientos por la población, hace prever un 

incremento de los tratamientos con prótesis implantosoportadas en los 

próximos años (Misch, 2008). 

No obstante, existen y se pueden indicar diferentes tipos de prótesis 

implantosoportadas (unitarias y parciales fijas, fijas de arcada completa, 

sobredentaduras y prótesis híbridas o extraíbles). En este marco conceptual 

la prótesis fija unitaria implantosoportada ocupa un importante lugar; tanto 

es así que actualmente, cuando la brecha a restaurar es unitaria, la opción 

terapéutica de elección cuando los dientes adyacentes están sanos puede ser 

una prótesis unitaria implantosoportada. 
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Inicialmente, la restauración mediante prótesis implantosoportada se 

empleaba para rehabilitaciones totales o parciales extensas, no siendo hasta 

finales de la década de los 80 y principios de los 90 cuando Jemt and 

colaboradores (Jemt, 1986; Jemt et al., 1990; Jemt et al., 1991b y c; Jemt 

and Pettersson, 1993) publican los primeros estudios de seguimiento de 

dientes reemplazados mediante implantes unitarios. Tenemos que esperar 

hasta finales de los 90 y principios del nuevo milenio para encontrar 

diferentes artículos sobre la predictibilidad de las restauraciones unitarias 

implantosoportadas (Palmer et al., 2000; Engquist et al., 1995; Becker et 

al., 1999; Levine et al., 1999). Hasta entonces, el tratamiento de elección 

era la prótesis fija dentosoportada, debido a su fácil ejecución clínica y a su 

reducido tiempo de tratamiento (Misch, 2008). 

Los estudios sobre la supervivencia de los implantes individuales por 

encima del 90% han validado este tratamiento como el método de 

sustitución dental más predecible, existiendo más publicaciones sobre el 

implante dental unitario que sobre cualquier otro método de sustitución 

dental (Misch, 2008). Así, Haas et al. (1995) estudiaron 76 implantes 

unitarios en un periodo de 6 años encontrando una media de supervivencia 

de los implantes del 97%, similar a la encontrada por Fugazzotto tras 

evaluar 1472 implantes en un periodo de 13 años (Fugazzotto, 2005). Sin 

embargo, cuando se trata de implantes individuales posteriores, las medias 

varían desde el 94,6% hasta el 100% sobre periodos que van desde 1 a 15 

años (Haas et al., 1995; Fugazzotto, 2005; Goodacre et al., 2003b; Schmitt 

and Zarb, 1993; Ekfeldt et al., 1994; Laney et al., 1994; Henry et al., 1996; 

Malevez et al., 1996; Gomez-Roman et al., 1997; Kline et al., 2002; Misch 

et al., 2000). 

Cabe destacar una revisión sistemática de Salinas and Eckert (2007), 

que tratan de responder a la cuestión de si para reemplazar un único diente 

es mejor hacerlo con una prótesis fija dentosoportada de tres unidades o 
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una prótesis unitaria implantosoportada. Tras el análisis sistemático, 

incluyen 51 artículos de prótesis unitaria implantosoportada y 41 sobre 

prótesis fija dentosoportada (incluídos prótesis adhesivas y diferentes 

metanálisis), encontrando sólo datos comparables a 5 años, pues la 

literatura publicada sobre prótesis unitaria implantosoportada no aportaba 

datos a más tiempo. A los 5 años, el porcentaje de supervivencia de las 

prótesis unitarias implantosoportadas era cercana al 95%, mientras que para 

las prótesis dentosoportadas era del 94%. 

En otra revisión sistemática, Jung et al. (2008) analizan la 

supervivencia a 5 años de las prótesis unitarias implantosoportadas tras 

seleccionar 26 artículos de un total de 3601. Durante este periodo, la 

supervivencia de los implantes era del 96,8% y de las restauraciones del 

94,5% (variando del 95,4% de las metal-cerámica al 91,2% de las de 

cerámica sin metal) (Jung et al., 2008). 

Todos estos datos nos señalan la bondad de las restauraciones 

unitarias y la necesidad de profundizar más en algunos factores que puedan 

reducir su tasa de supervivencia como podría ser un atornillamiento 

transversal. 

 

 

2.2.- DE LOS SISTEMAS DE RETENCIÓN EN PRÓTESIS FIJA 

IMPLANTOSOPORTADA: ATORNILLAMIENTO 

TRANSOCLUSAL Y TRANSVERSAL 

 

 En general, se puede definir la retención en prótesis estomatológica 

como aquella capacidad que tiene la prótesis de oponerse a las fuerzas 

verticales extrusivas que tienden a desplazarla en sentido gingivo-oclusal.

 En la prótesis fija implantosoportada, el sistema de retención es un 

tornillo o un medio cementante por lo que es posible dividir a este tipo de 
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restauraciones según sea su mecanismo de retención en prótesis atornillada 

y prótesis cementada (FIGURA 2). 

 La prótesis cementada es aquella que hace uso de un cemento para 

unir la prótesis al pilar que conecta al implante mientras que la prótesis 

atornillada es aquella que se une al pilar que conecta al implante haciendo 

uso de un tornillo que mantiene las dos estructuras unidas o bien en otros 

casos, se atornilla directamente al implante, sin necesidad de mediación de 

un pilar, y en cualquier caso sin la participación de cemento para su unión. 

A su vez, la prótesis atornillada se puede subdividir en dos grupos 

atendiendo a la dirección del atornillado: atornillado transoclusal y 

atornillado transversal. 

 En el atornillado transoclusal, el tornillo que une los diferentes 

componentes sigue la dirección del implante/pilar, dejando a su paso una 

chimenea de acceso que emerge por oclusal de la restauración, mientras 

que en el atornillado transversal, el tornillo que une la prótesis al pilar es 

quasi/perpendicular al eje del pilar/implante y por tanto la chimenea 

emerge por la cara lingual o palatina de la restauración. En el atornillado 

transversal es necesaria la participación ineludible de un pilar entre la 

corona y el implante. 

 

 

FIGURA 2: Diferentes tipos de prótesis unitarias implantosoportadas: 

cementada, atornillada transersalmente y transoclusalmente. 
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Características de la prótesis implantosoportada cementada 

 

 Como hemos comentado, la prótesis implantosoportada cementada es 

aquella que va unida por un medio cementante a un pilar, que hace la 

función del muñón en la prótesis fija dentosoportada, y que a su vez va 

atornillado al implante. Entre sus características y a diferencia de la 

prótesis atornillada no presentan chimenea oclusal, permitiendo un mejor 

control de la oclusión, así como una mejora estética.  

A este respecto, la elección de una prótesis atornillada o cementada 

tiene gran impacto en la oclusión final, pues afecta directamente a la 

transmisión de las fuerzas oclusales a los componentes protésicos y a la 

interfase hueso-implante (Sutpideler et al., 2004; Hebel and Gajjar, 1997). 

Un implante colocado inmediatamente por debajo de la fosa central de 

nuestras restauraciones representa una oportunidad ideal para generar 

cargas axiales (Perel, 1994; Misch, 1993; Misch and Bidez, 1994), que son 

las recomendadas para el implante y su interfase con el hueso en 

contraposición a las no axiales que son más dañinas (Misch, 1993; 

Weinberg,1993; Misch and Bidez, 1994; Brunski,1988). La prótesis 

cementada, mejora la transmisión de las cargas axiales al permitir contactos 

oclusales más centrados (Perel, 1994; Misch, 2008; Hebel and Gajjar, 

1997).  

Por otro lado, no se produce la fractura de la porcelana debido a la 

presencia de la chimenea oclusal. Además, presentan un buen ajuste pasivo 

(Perel, 1994; Misch, 1993) conseguido por el grado de adaptación entre la 

restauración y el pilar gracias, entre otras cosas, al empleo de componentes 

prefabricados. 

A la hora de restaurar una brecha posterior, la prótesis cementada 

aporta un fácil acceso a esta región donde apretar un tornillo protético 

resulta dificultoso debido al poco espacio disponible. También está 
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indicada cuando los implantes están inclinados, donde el empleo de una 

prótesis atornillada haría que la chimenea no emergiese por oclusal de la 

restauración con el perjuicio estético que esto conlleva. Por otra parte, su 

coste es menor que las prótesis atornilladas, debido a que sus componentes 

y los procedimientos de laboratorio para su consecución son menos 

complejos, ya que emplean normalmente componentes prefabricados. 

Además, entre sus ventajas también está la reducción del tiempo de 

consulta pues su ejecución es menos compleja que las atornilladas. 

 

Sin embargo, este tratamiento no está exento de complicaciones. Al 

emplear un medio cementante como mecanismo de retención, uno de los 

principales inconvenientes de las restauraciones cementadas es el riesgo de 

que el cemento invada los tejidos periimplantarios siendo una de las 

principales causas de su inflamación. Así, los cementos se han relacionado 

directamente a enfermedades periimplantarias (Pauletto et al., 1999; Gapski 

et al., 2008) y se les asocia tanto con pérdida ósea como con el fracaso de 

los implantes dentales (Gapski et al., 2008). 

En un estudio de Wadhwani et al. (2012) se observó que los 

dentistas empleaban hasta 20 veces más cemento del necesario para 

cementar las restauraciones implantosoportadas. Este exceso de cemento 

puede atravesar la mucosa periimplantaria cuya adhesión a la superficie del 

implante es muy débil con respecto al sistema de anclaje de los dientes. 

Esta debilidad del tejido periimplantario es debido a la inserción de las 

fibras de Sharpey, al reducido número de fibras de colágeno existente y a la 

dirección de estas fibras (Salvi and Lang, 2004). La presión hidrostática al 

asentar la corona puede hacer que el cemento penetre subgingivalmente y 

se deposite en el fondo del surco periimplantario. Este exceso de cemento 

sirve de nicho para las bacterias causantes de la enfermedad periodontal 

(Pontoriero et al., 1994; Berglundh et al., 1992; Lang et al., 2004) dando 
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como resultado inflamación o dolor local, sangrado e incluso supuración al 

sondaje (Pauletto et al., 1999)(FIGURA 3). 

 

             

FIGURA 3. Pérdida de un implante por extravasación de cemento. 

 

Por otra parte, otra gran desventaja de la prótesis cementada es la 

dificultad en retirarla ante complicaciones biológicas, mecánicas o técnicas, 

sobre todo en restauraciones unitarias, donde a veces es necesario romper 

la restauración para poder extraerla con el coste de tiempo y dinero 

adicional que esto conlleva (Clausen, 1995). Para mejorar su retirada sin 

dañar el tornillo del pilar ni la integridad de la prótesis se ha propuesto el 

empleo de cementos especiales, cuyas características hacen que sea difícil 

prever su comportamiento así como el control del descementado, por lo que 

se les utiliza como cementos temporales (Sethi and Sochor, 2000; 

Michalakis et al., 2000; Randi et al., 2001; Akça et al., 2002; Mansour et 

al., 2002; Breeding et al., 1992). 

Finalmente, al presentar los pilares prefabricados una sección 

circular en su unión con la corona, existe el riesgo de rotación de la corona 

sobre el pilar sobre todo si éste no presenta un correcto sistema 

antirrotacional y la corona un buen punto de contacto con los dientes 

adjacentes (Clausen, 1995). 
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Atornillamiento transoclusal en prótesis implantosoportada 

 
En un principio, la prótesis implantosoportada se empleaba para la 

rehabilitación de arcadas completas, no siendo hasta finales de los años 80 

cuando Jemt (1986) introduce el uso de prótesis implantosoportadas para 

rehabilitar el edentulismo unitario. Dado las altas tasas de fracaso de los 

implantes, la posibilidad de poder retirar la prótesis era un hecho de 

suprema importancia (Adell et al., 1981; Hansson, 1977; Cranin et al., 

1977), siendo incluso un prerrequisito para el éxito a largo plazo de este 

tratamiento (Hebel and Gajjar, 1997). De esta manera, la retención 

atornillada se creó para poder retirar la prótesis en caso de fallo de la 

misma o del implante incluso a sabiendas de la pérdida de estética y 

oclusión que conllevaba (Hebel and Gajjar, 1997). Con el paso del tiempo, 

y la evolución de las técnicas, las tasas de éxito de supervivencia de los 

implantes dentales pasaron del 50 al 90% (Adell et al., 1981; Hansson, 

1977; Cranin et al., 1977; Zarb and Schmitt, 1990) lo que propició el 

aumento del uso de la prótesis cementadas y una disminución de las 

atornilladas. 

Sin embargo, las complicaciones biológicas, mecánicas y técnicas 

están presentes en un elevado porcentaje (Berglundh et al., 2002; Salvi and 

Brägger, 2009; Gervais and Wilson, 2007) por lo que la posibilidad de 

poder retirar la prótesis atornillada es una ventaja cuando la alternativa es 

dañar o destruir la restauración cementada sobre todo en restauraciones 

unitarias (Gervais and Wilson, 2008). 

Este tipo de tratamiento también está aconsejado cuando hay poco 

espacio protésico interoclusal y la restauración tiene poca altura, ya que el 

cemento no retendría lo suficiente debido a la poca superficie de contacto 

existente. En este sentido, los pilares para cementar la restauración 

deberían tener no menos de 4mm de altura (Kaufman et al., 1961) o una 
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diagonal mayor que el ancho mesio-distal o vestíbulo-lingual del pilar, en 

caso contrario, el sistema de retención indicado es el atornillado. 

Sin embargo, en estos casos, al disponer de poca altura, muy 

probablemente el tornillo protético será muy yuxta-oclusal y será imposible 

ocultarlo en el interior de la chimenea mediante composite, atentando así 

contra la estética y la oclusión.  

 

Por otra parte, otra ventaja de las restauraciones atornilladas es 

presentar mejor ajuste marginal en comparación con las cementadas 

(Guichet et al., 2000; Keith et al., 1999) y se recomiendan en 

restauraciones muy subgingivales donde la plataforma del implante se 

encuentra a una profundidad mayor a 1,5mm, por el riesgo de no poder 

retirar los excesos de cemento y que sean motivo de una irritación crónica 

(Agar et al., 1997), lo que puede incidir en la salud de los tejidos 

periimplantarios e incluso ocasionar alguna complicación biológica 

(Wilson, 2009; Wadhwani and Pineyro, 2009; Wadhwani et al., 2012). 

Además, si la plataforma del implante es muy subgingival, se dificulta el 

asentamiento adecuado de la prótesis debido a la resistencia elástica de la 

encía. 

Para la entrada y salida del tornillo, es necesaria la presencia de una 

chimenea oclusal que tras el apretado del tornillo es tapada mediante una 

obturación compuesta como método más frecuente. La presencia de una 

chimenea o agujero en la cara oclusal de las prótesis atornilladas, no solo es 

una patente desventaja estética, por mucho que se enmascaren con 

obturaciones esmeradas de composite, sino que además, dificulta el control 

de la oclusión y ayuda al debilitamiento de la porcelana en esa zona (Naert 

et al., 1992). Normalmente el área ocupada por la chimenea supone un 50% 

de la superficie oclusal de molares y más del 50% de la de los premolares. 

Así, este área de la chimenea atenta contra la creación de una oclusión ideal 
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e interfiere con los contactos que transmiten fuerzas axiales a los implantes 

(Hurson, 1995; Hebel and Gajjar, 1997)(FIGURA 4). 

Se ha descrito que la obturación de las chimeneas interfiere en los 

contactos excursivos tanto de protrusión como de lateralidades (Hebel y 

Gajjar, 1997) dando como resultado contactos no axiales. Los principios 

biomecánicos muestran que este tipo de contactos no axiales incrementa el 

estrés transferido a la interfase hueso-implante (Brunski, 1988; Rangert et 

al., 1989; Lundgren et al., 1989) pudiéndose controlar con el diseño y 

elección del tipo de prótesis. 

 

        

FIGURA 4. Aspecto de las chimeneas oclusales tras ser obturadas 

y su comparación con una corona con atornillamiento transversal. 

 

 La posibilidad de realizar estructuras de zirconio mediante tecnología 

CAD/CAM, además de conseguir un buen ajuste marginal de las 

restauraciones, acaba con el inconveniente estético en comparación con las 

restauraciones atornilladas de base metálica (FIGURA 5). Sin embargo, su 

elevado coste hace que este tipo de estructuras diseñadas por ordenador 

sean una buena opción sólo en determinados casos. 
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FIGURA 5. Aspecto de la obturación de las chimeneas oclusales de una 

estructura de zirconio. 

 

Otra desventaja descrita comúnmente en la literatura sobre las 

restauraciones atornilladas es el aflojamiento o rotura del tornillo 

transoclusal (Kallus and Bessing, 1994; Naert et al., 1992; Hebel and 

Gajjar, 1997). Clásicamente, la unión entre la prótesis y el implante se 

realizaba mediante la participación de un pilar intermedio que unía por un 

lado la prótesis al pilar y por otro el pilar al implante (inicialmente de 

hexágono externo) no siendo hasta 1988 cuando Lewis et al. (1988) 

introducen el concepto de atornillamiento directo a implante de la prótesis 

mediante el llamado pilar UCLA (University of California, Los Ángeles).  

En esta modalidad de retención, se denomina “Unión atornillada”, 

al conjunto de dos partes unidas por un tornillo (Alkan et al., 2004). Al 

tornillo que une la prótesis al pilar se le llama “tornillo de la prótesis, 

protético o protésico” y al que une el pilar con el implante “tornillo del 

pilar”. El tornillo solo se aflojará o perderá si las fuerzas externas que 

tienden a separar las dos partes son mayores que las fuerzas que las 

mantienen unidas. 

El protocolo original de Brånemark para la rehabilitación 

implantosoportada requería múltiples implantes de conexión externa, donde 

los pilares se atornillaban directamente al implante sin emplear el sistema 

antirotacional del hexágono (Beaty, 1994). Cuando más tarde se empezaron 
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a realizar restauraciones unitarias, el hexágono tuvo que emplearse para 

prevenir la rotación del pilar. Este hexágono externo, que sólo tiene 0,7 mm 

de altura, no fue diseñado para soportar las fuerzas oclusales (Binon, 1995; 

Kallus and Bessing, 1994; Jansen et al., 1997; Jemt and Pettersson, 1993), 

sino que la retención y el soporte de la restauración ha de ser mantenida por 

el diseño del tornillo, la precisión del ajuste de la restauración sobre el 

implante y el torque aplicado al tornillo (Finger et al., 2003). Los implantes 

con conexión hexagonal externa corta (< 2mm) parecen ser más propensos 

a la pérdida del tornillo del pilar pues todas las fuerzas externas, excepto 

para fuerzas compresivas axiales, se concentran principalmente en él, lo 

que aumenta su probabilidad de aflojamiento o pérdida e incluso fractura  

(Merz et al., 2000)(FIGURA 6). Se ha descrito un alto porcentaje de 

pérdida del tornillo superior al 40%, como encuentran Jemt et al. (1991b) y 

Becker and Becker (1995). 

 

     

FIGURA 6: Distribución de la tensión  tras apretar el pilar con un torque 

de 35N en un implante de conexión interna tipo cono morse 8º (izquierda) 

y un implante de conexión externa (derecha). 

 

El aumento registrado de casos de aflojamiento del tornillo y 

fracturas en los pilares atornillados encontrados en las diferentes 
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revisiones, hacen referencia a estudios que comienzan a publicarse en la 

década de los noventa, sobre pacientes tratados a finales de los ochenta 

(Van Steenberghe et al., 1989; Van Steenberghe et al., 1990; Lekholm et 

al., 1994; Lekholm et al., 1999; Behneke et al., 2000). La mayor parte de 

estos estudios fueron realizados con implantes de superficies pulidas/lisas, 

cuya predictibilidad es menor a los actuales y con las llamadas juntas 

protésicas inestables (conexión externa) donde casi toda la tensión del 

sistema recae sobre el tornillo (Merz et al., 2000). 

Sin embargo, el empleo de conexiones protésicas tipo cono morse 

parece mejorar y disminuir el aflojamiento del tornillo del pilar. Levine et 

al. (1999 y 1997) encontraron una tasa bastante inferior de pérdida del 

tornillo del pilar (3,6%-5,3%) con conexiones cónicas entre el implante y el 

pilar, al restaurar brechas unitarias mediante coronas cementadas. 

El empleo actual de conexiones o juntas protésicas mejoradas, tipo 

cono morse (Merz et al., 2000; Behr et al., 1998), puede minimizar los 

riesgos de aflojamiento de los pilares. Sin embargo, a pesar de la mejora en 

la conexión implante/pilar, la frecuente tasa de aflojamiento de los tornillos 

transoclusales es inherente a todos los sistemas de implantes, 

independientemente de su conexión pilar-implante (Kallus and Bessing, 

1994). 

 

Atornillado transversal en prótesis sobre implantes 

 

Por lo visto hasta ahora, la situación ideal sería aunar las ventajas 

estéticas y oclusales de la prótesis cementada y la capacidad de 

recuperación de las atornilladas ante los problemas surgidos (Clausen, 

1995) así como su capacidad de penetración subgingival. 

Para dar solución a esta problemática, existe el sistema de 

atornillamiento transversal, que permite conseguir una estética correcta y 



 

41 

 

diseño oclusal ideal, así como fuerzas axiales al eje del implante (Taylor, 

2004). 

Este sistema de retención está formado por un pilar sobre el que 

asienta una prótesis que se adapta perfectamente y al que va a unirse 

mediante numerosas opciones, incluyendo tornillo de fijación lingual 

(Clausen, 1995), tornillo de fijación lateral (Sethi and Sochor, 2000), 

tornillo de cierre lateral (Chee, 1998) o tornillo transversal (Sutter et al., 

1996). 

En general, la prótesis para atornillado transversal debe cumplir los 

siguientes requisitos: 

1.- Proteger el tornillo transversal mejorando la forma del 

pilar: si mejoramos la forma y resistencia del pilar protegemos al tornillo 

transversal transfiriendo las fuerzas oclusales directamente al pilar y sus 

paredes evitando el aflojamiento del tornillo (Parker et al., 1988; Wiskott et 

al., 1999). Un pilar carente de una forma y resistencia correctas puede 

exponer al tornillo transversal a las fuerzas de cizalla potencialmente 

destructivas (Barron, 1998). Esta forma adecuada del pilar que le confiere 

resistencia depende de su altura (Wiskott et al., 1997; Maxwell et al., 

1990), anchura (Wiskott et al., 1997; Goodacre et al., 2001) y convergencia 

oclusal (Goodacre et al., 2001; Wiskott et al., 1996; Proussaefs et al., 

2004).  

Jorgensen (1955) estableció que una angulación de 6º es la ideal en 

las preparaciones para las coronas dentosoportadas. A medida que aumenta 

esta angulación, disminuye su capacidad retentiva. Para la prótesis fija 

convencional, la literatura indica que los pilares suelen tallarse con una 

angulación de 15 a 25º, lo que resulta en una disminución en una tercera o 

cuarta parte de la retención en relación a la angulación ideal de 6º (Eames 

et al., 1978). Los pilares prefabricados para restauraciones 

implantosoportadas suelen diseñarse con una retención ideal (6º) lo que se 
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traduce en una retención entre tres y cuatro veces superior a la conseguida 

en las preparaciones de dientes nauturales (Hebel and Gajjar, 1997). Otros 

autores refieren angulaciones de las paredes de los pilares de entre 0 y 2º 

(Gervais and Wilson, 2008) lo que proporciona mayor retención. 

El paralelismo ideal entre las paredes del pilar junto con un ajuste 

pasivo correcto sumado a la conexión cónica interna, ayuda a mejorar del 

comportamiento biomecánico del sistema y disminuir la posibilidad de 

aflojamiento del tornillo transversal (Merz et al., 2000; Hebel and Gajjar, 

1997; Gervais and Wilson, 2008).  

El pilar a su vez, puede presentar unos surcos axiales para 

proporcionar resistencia adicional (Kishimoto et al., 1983; Potts et al., 

1980) siempre y cuando lo permita el espesor de las paredes (Gervais and 

Wilson, 2008). Se ha establecido que un aumento en la altura así como en 

la superficie de contacto entre el pilar y la restauración incrementa la 

retención y la resistencia del sistema (Kaufman et al., 1961). Gracias al 

posicionamiento subgingival de la plataforma del implante así como de la 

adaptación del pilar a nuestras necesidades, se consigue mayor superficie 

de contacto que con dientes naturales (Hebel andd Gajjar, 1997). 

2.- Reproducir el contorno natural del diente: para ello es 

necesario seleccionar un pilar adecuado dependiendo de la inclinación del 

implante, proporcionarle una forma adecuada al pilar, seleccionar la 

longitud correcta del tornillo transversal para minimizar el volumen lingual 

o palatino de la restauración y angular correctamente el tornillo transversal 

para que no ocupe excesivo volumen. El tornillo transversal puede 

idealmente apoyarse en la pared vestibular del pilar, por lo que su longitud 

debe ser la adecuada para cumplir con estos requisitos (Gervais and 

Wilson, 2008). En otros casos, el tornillo transversal sólo de apoya en la 

pared lingual o palatina del pilar oponiéndose así a las fuerzas extrusivas 

que tiende a desinsertar la prótesis. 
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3.- Proveer un acceso clínico fácil al tornillo transversal: el 

tornillo transversal debe poseer una vía de inserción o de acceso tal que 

facilite su posicionamiento intraoralmente, sobre todo a nivel de molares 

(Gervais and Wilson, 2008; Podstata et al., 2007; Clausen, 1995). Algunos 

pilares presentan el orificio prefabricado (Taylor, 2004; Podstata et al., 

2007), mientras que otros hay que realizarlos, habitualmente con una fresa 

de 1,2 mm para un tornillo de 1,4mm (Gervais and Wilson, 2008; Chio and 

Hatai, 2011; Clausen, 1995). El orificio para el tornillo puede presentar o 

no espiras dependiendo del tipo de tornillo transversal y puede estar situado 

a diferentes alturas a partir del margen gingival (Podstata et al., 

2007)(FIGURA 7). 

 

                      

FIGURA 7. Diferentes diseños del pilar para atornillamiento transversal. 

 

Como el tornillo transversal es el encargado de unir la corona al 

pilar, este tornillo suele ser de tamaño reducido debido al poco espacio en 

el que debe situarse, por lo que no están diseñados para soportar las fuerzas 

oclusales. Por tanto, debe estar protegido por la adaptación y diseño entre 

el pilar y la corona ya mencionados (Gervais and Wilson, 2008).  

La retención entre la prótesis y el pilar y de éste con el implante se 

lleva a cabo mediante una unión atornillada. La discrepancia en el ajuste 
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entre estas estructuras puede resultar en la generación de tensión 

transmitida a los componentes, especialmente si el tornillo sirve para 

asentar la restauración (Waskewicz et al., 1994) cuando no hay ajuste 

correcto. Lo ideal sería fabricar restauraciones con una tolerancia en el 

ajuste de 10 micras (Assif et al., 1992). Sin embargo, esta cifra es difícil de 

conseguir debido a los cambios dimensionales producidos durante el 

proceso de elaboración: los producidos por el material de impresión, 

modelos de yeso, colado del metal y distorsión por la cocción de la 

porcelana (Humphries et al., 1990; Gegauff and Rosenstiel, 1989; Bridger 

and Nicholls, 1981; Sellers, 1989; Jemt, 1997). Si hay poco ajuste, se puede 

producir la fractura o pérdida del tornillo incluso llegando a perderse el 

implante (Wie, 1995; Dixon et al., 1995; Kallus and Bessing, 1994). Por 

tanto, el ajuste entre los componentes es fundamental para el buen 

comportamiento del sistema.  

 

Los tornillos a su vez pueden presentar diferentes longitudes, 

adecuadas a las diferentes restauraciones, empleando tornillos estándar para 

premolares y largos para molares (Chio and Hatai, 2011). La cabeza del 

tornillo debe adaptarse o unirse a la estructura de la corona para conseguir 

la retención adecuada (Gervais and Wilson, 2008). 

En cuanto al diseño apical del tornillo, puede presentar espiras que 

lo unen a la pared lingual o vestibular del pilar o puede ser redondeada con 

función sólo de apoyo en la pared lingual o palatina del pilar. En los casos 

donde la parte apical no es roscada, el problema de producir una tensión en 

el sistema desaparece (Sethi and Sochor, 2000). 

Asímismo, la cabeza del tornillo puede ser recta o cónica y 

presentar o no espiras. Los tornillos de cabeza cónica se prefieren pues 

aumentan la superficie de contacto con la estructura de la corona (Gervais 

and Wilson, 2008) a la vez que ayudan a mantener unida la corona 
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empujándola hacia el pilar evitando su pérdida (Clausen, 1995)(FIGURA 

8).                      

 

FIGURA 8. Diferentes tornillos empleados para el atornillamiento 

transversal. 

 

En cuanto a su situación, si colocamos el tornillo oclusal próximo 

al margen gingival, se ve poco, mejorando por tanto la estética. Además, 

debido a su menor diámetro no sólo mejora la estética sino que no se 

compromete la resistencia del pilar y la restauración (Clausen, 1995). 

Principalmente, los problemas del atornillado transversal están en 

relación con el ajuste de las estructuras y alineación de los componentes 

(Misch, 2008; Perel, 1977). 

Si queremos mejorar la función estética y el ajuste de estas 

restauraciones, una opción es combinar el diseño del pilar y la estructura de 

la corona mediante sistema CAD/CAM (Chio and Hatai, 2011). Esta 

combinación evita el collar metálico que rodea al tornillo transversal, 

sustituyéndolo por uno de zirconio donde apoyarse (Chio and Hatai, 2011). 

Para conseguir una entrada correcta del tornillo es necesario un ajuste 

pasivo esencial para permitir el ajuste de los orificios. De hecho, el tornillo 
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sólo encaja si existe ajuste pasivo (Clausen, 1995) facilitando una correcta 

distribución de las fuerzas y evitando el aflojamiento de los tornillos (Sethi 

and Sochor, 2000)(FIGURA 9). 

 

  

  

 

FIGURA 9. Prótesis retenida mediante atornillamiento transversal 

fabricada por sistema CAD-CAM con pilares de titanio y supraestructura 

de zirconio. 

 

Para minimizar la pérdida del tornillo, éste debe presentar una 

longitud igual o superior a su diámetro (Norton, 1998; Blake, 1986) lo que 

resulta fácil de conseguir con tornillos de diámetro 1,4mm, sobre todo si se 

consigue un grosor correcto de la pared del pilar (Gervais and Wilson, 

2008). Algunos autores (Clausen, 1995) recomiendan colocar un agente 

sellante entre la corona y el pilar para tapar los espacios vacíos o muertos y 

disminuir así la filtración de fluidos a la interfase entre el pilar y la prótesis. 

En cuanto a la angulación de estos tornillos en relación al pilar, se 
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recomienda que sea perpendicular al eje del pilar para que aumente el 

número de espiras que encajan en el pilar (Barron, 1998; Bickford, 1995) 

mientras que otros diseños presentan una angulación de 65-70º con 

respecto al pilar (Podstata et al., 2007). Además, pueden ser apretados a 

mano o mediante un contraángulo de torque. 

De las escasas referencias que hay en la literatura sobre atornillado 

transversal, en un estudio clínico sobre el comportamiento del atornillado 

transversal en prótesis implantosoportada (Sethi and Sochor, 2000), se 

analizaron 244 tornillos transversales presentes en restauraciones unitarias, 

puentes de dos a cuatro unidades, restauraciones de arcada completa, y en 

barras de sobredentaduras durante un periodo de 4 años comprendido entre 

1994 y 1998. Se concluyó que las restauraciones presentaban una retención 

efectiva, una fácil retirada, una buena estética y contorno oclusal. Ningún 

tornillo transversal se aflojó durante este periodo, y cuando se retiraron 

para el estudio no presentaron dificultad ni complicación (Sethi and 

Sochor, 2000). 

Por otro lado, uno de los pilares más empleados para el 

atornillamiento transversal es el pilar SynOcta TS que está formado por un 

pilar propiamente dicho que se atornilla desde oclusal a 35N al implante 

mediante un tornillo del pilar. A su vez, este pilar puede posicionarse en 16 

posiciones distintas sobre el implante, pues un orificio para el tornillo 

transversal, que lo va a unir con la prótesis, está orientado hacia la 

superficie, y un segundo orificio hacia el canto del octógono permitiendo 

esta versatilidad de posiciones que escogeremos en virtud de la posición del 

implante (FIGURA 10). Sobre este pilar se sitúa un casquillo que formará 

parte de la estructura metálica de la corona y que irá unido al pilar 

mediante el empleo de un tornillo transversal que se aprieta a mano 

(FIGURA 11). Este casquillo puede ser de oro para sobrecolar ( Au 60%, Pt 

19%, Pd 20 %, Ir 1% con un intervalo de fusión 1400-1490ºC) o bien un 
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casquillo de plástico para la técnica de colado convencional. Los casquillos 

de plástico están formados en un plástico calcinable con una vaina de rosca 

sobrecolable, de alto contenido en oro (Au 60%, Pt 19%, Pd 20%, Ir 1%, 

intervalo de fusión 1400-1490ºC). Por otro lado, el tornillo transversal 

presenta espiras a lo largo de su cuerpo que se roscan en la estructura 

metálica de la corona. Su parte apical es cónica y se adapta al orificio del 

pilar haciendo de tope evitando el movimiento de la corona ante fuerzas 

extrusivas. Por tanto, el tornillo no va roscado sobre el pilar, sino que e 

adapta a él para evitar el movimiento.  

 

              

 

FIGURA 10. Imagen que muestra la variación de los orificios de 

entrada del tornillo transversal en el pilar que permite conseguir 16 

posiciones del pilar sobre el implante para la inserción del tornillo. 

 

 Como hemos podido observar en diferentes estudios, el sistema de 

atornillado transversal se presenta como una buena opción para el 

tratamiento con PSI. Sin embargo, existen pocos estudios específicos sobre 

el comportamiento biomecánico de este sistema, limitándose a casos 

clínicos (Taylor, 2004, Chio and Hatai, 2011), técnica y sistemática de su 

elaboración (Gervais and Wilson, 2008), descripción de la técnica (Podstata 
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et al., 2007; Sutter et al., 1996; Clausen, 1995) y estudios clínicos (Sethi 

and Sochor, 2000). Puesto que la conexión al implante es igual a la del 

pilar SynOcta, la tasa de aflojamiento del mismo deberá ser similar, sin 

embargo no existen en la literatutra al uso estudios del comportamiento 

biomecánico del tornillo transversal así como un estudiuo retrospectivo 

multicéntrico sobre su aflojamiento o pérdida.                                     

 

 

FIGURA 11. Imagen del pilar SynOcta TS sobre el implante, tornillo 

del pilar, casquillo y tornillo transversal.. 

 

Como resumen general, comentar que ambos sistemas de retención 

(prótesis atornillada y cementada) tienen sus indicaciones, así como sus 

ventajas e inconvenientes, y es obligación del clínico conocerlas para poder 

escoger en cada caso la opción más adecuada a la hora de rehabilitar un 

paciente e incluso tener en consideración la posibilidad de atornillamiento 

transversal.  
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2.3.-BIOMECÁNICA DE LA PRÓTESIS FIJA 

IMPLANTOSOPORTADA: CARGA Y TRANSMISIÓN AL 

TERRENO DE SOPORTE (ESTRÉS/TENSIÓN) Y ADITAMENTOS 

PROTÉSICOS 

 

Aunque es imposible identificar el verdadero “padre” de la 

biomecánica, es fácil sugerir que la biomecánica es tan antigua como la 

mecánica misma, encontrando que ya en el siglo XVI Leonardo da Vinci 

(1452-1519) estaba interesado en un medio por el cual el hombre podía 

volar lo que le motivó a estudiar el vuelo de los pájaros o en el XVI Galileo 

Galilei (1564-1642) se interesó en la fuerza de los huesos, y sugirió que los 

huesos son huecos para aportar la máxima resistencia con el mínimo peso. 

Robert Hooke (1635-1703), describió su famosa Ley de Hooke, donde 

describe cómo un cuerpo elástico se estira de forma proporcional a la 

fuerza que se ejerce sobre él, lo que dio lugar a la invención del resorte 

helicoidal o muelle, basada en gran parte en los experimentos en alambre, 

pero también pruebas biomecánicas en pelo, cuernos, seda, los huesos, los 

tendones, etc. (Timoshenko, 1983). Thomas Young (1773-1829) realizó 

estudios de materiales proponiendo una medida de la rigidez de diferentes 

materiales conocida en la actualidad como módulo de Young.  

Aunque el interés en la biomecánica continuó durante finales del 

siglo XIX y principios del XX, la biomecánica no emergió realmente como 

objeto de estudio hasta mediados de 1960 debido a cuatro avances casi 

simultáneos que dieron lugar al despegue de la biomecánica moderna: 

1.-El desarrollo de un marco teórico adecuado sobre el 

comportamiento mecánico de los tejidos. 

2.- Renacimiento en mecánica contínua no lineal, y, en particular, la 

elasticidad finita, viscoelasticidad y la teoría de mezcla tras la Segunda 

Guerra Mundial. 

http://es.wikipedia.org/wiki/Ley_de_Hooke
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3.- El desarrollo de ordenadores para el control de experimentos, la 

reducción de grandes cantidades de datos, comprobación de hipótesis a 

través de simulaciones y resolución de problemas de límites y valores 

iniciales complejos. El desarrollo de la computadora digital, y en particular 

las máquinas basadas en transistores de la década de 1960, proporcionó un 

avance tecnológico que se necesita para el crecimiento de la biomecánica. 

Paralelamente a este avance tecnológico fue el desarrollo del método de 

elementos finitos, introducido en 1956, basándose en los avances 

matemáticos previos y desarrollado de manera significativa a lo largo de la 

década de 1960 hasta el punto de que Oden (1972) publicó un texto sobre 

los métodos de elementos finitos no lineales que era adecuada para 

mecánica del tejido.  

4.- Por último, la década de 1960 marcaron la década de exploración 

de la Luna. Es evidente que una de las cuestiones esenciales generadas por 

la carrera espacial era: ¿cómo los seres humanos responden a las cargas 

asociadas con los viajes espaciales? Esta necesidad de una ciencia 

predictiva que se ocupa de los efectos de las cargas mecánicas sobre el 

cuerpo solidificó aún más la necesidad para un enfoque moderno de la 

biomecánica. 

Por tanto, desde su mayoría de edad a mediados de 1960, la 

biomecánica jugará a partir de entonces un papel clave en la investigación 

básica y aplicada a las ciencias de la vida. 

Si en su concepto más básico podemos definir la biomecánica como  

“la mecánica aplicada a la biología” (Fung, 1990), en realidad es mucho 

más que esto, puesto que a medida que aprendemos más sobre las 

características de los materiales vivos, encontramos que debemos ampliar 

nuestras ideas en modelos matemáticos y, de hecho, incluso algunos de 

nuestros postulados básicos y los conceptos de la mecánica. Por lo tanto, la 

biomecánica se define mejor como el desarrollo, extensión y la aplicación 
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de la mecánica con el propósito comprender mejor la fisiología y 

fisiopatología, así como el diagnóstico y el tratamiento de enfermedades y 

lesiones. Es decir, el objetivo general de la biomecánica es, y debe seguir 

siendo, la mejora general de la condición humana (Humphrey, 2013). 

 

En general, la biomecánica es la ciencia que estudia las fuerzas 

internas y externas que actúan sobre el cuerpo humano y los efectos 

producidos por ellas (Hay, 1985). Si trasladamos este concepto a nuestro 

campo, resulta fácil comprender que la biomecánica estudiará las 

repercusiones y manifestaciones que se producen sobre los tejidos vivos 

por la actuación de las cargas o fuerzas mecánicas (Vega, 1996). En las 

restauraciones implantosoportadas estudiaremos por tanto cómo la fuerza 

generada por los músculos masticatorios se transfiere al hueso 

periimplantario y los diferentes componentes protésicos, factor que influye 

directamente en la longevidad y el éxito de nuestros tratamientos (Bidez 

and Misch, 1992). 

 

Características de las fuerzas oclusales en implantología. 

 

Las fuerzas que actúan sobre las prótesis implantosoportadas se 

expresan en cantidades vectoriales, es decir, poseen magnitud, dirección y 

sentido. Datos experimentales indican que los vectores de fuerza aplicados 

a los dientes e implantes durante la masticación son multivectoriales (Graf 

and Geering, 1977; Van Egiden, 1991) y varían desde una dirección 

totalmente vertical (a lo largo del eje longitudinal del implante) hasta llegar 

a ser cuasi-horizontales (perpendiculares al eje longitudinal)(Richter, 1995; 

Roberts et al., 1994). En cualquier caso, toda fuerza aplicada sobre una 

prótesis implantosoportada se representa por un vector que se puede 

descomponer en sus dos componentes: un componente normal o axial 
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paralelo al eje mayor del implante y un componente horizontal u oblicuo 

tanto mayor cuanto mayor sea la angulación de la fuerza. Cuanto mayor sea 

el componente horizontal, peor es el pronóstico de las restauraciones 

implantosoportadas (Misch, 2008) y mayor es el riesgo de fallo mecánico 

(Bidez and Misch, 1992). 

A su vez, toda fuerza puede ser transmitida al implante y hueso 

periimplantario en forma de fuerzas de tracción (que tienden a separar los 

componentes del complejo implante-prótesis y a desinsertar el implante), 

fuerzas de compresión (que tienden a comprimir los diferentes elementos y 

a intruir el implante) y fuerzas de cizallamiento (que tienden a deslizar un 

cuerpo sobre otro). Las fuerzas de compresión son transmitidas 

principalmente por el componente axial y son bien toleradas por el sistema, 

por lo que tanto los componentes protésicos, el implante y el hueso 

periimplantario soportan bien las fuerzas compresivas. Sin embargo, las 

fuerzas de tracción como las de cizallamiento, transmitidas principalmente 

por el componente horizontal, son mal toleradas por el sistema pues 

transfieren tensiones importantes al crear altos momentos de rotación y son 

destructivas respecto al mantenimiento de la interfase hueso-implante 

(Bidez and Misch, 1992). Cabe recordar que el hueso en general y el hueso 

cortical periimplantario en particular, es más resistente a las fuerzas de 

compresión que a las de tracción, corte o cizallamiento, siendo hasta un 

30% más débil ante fuerzas de tracción y un 65% para las fuerzas de 

cizallamiento o transversales (Reilly and Burstein, 1975). De este modo, es 

fácil comprender que una fuerza es tanto más lesiva cuanto más fuerzas de 

tracción y sobre todo de cizallamiento transmita. 

Además de lo citado, las cargas oclusales pueden ser estáticas o 

dinámicas dependiendo de si permanecen constantes o varían en función 

del tiempo. Una carga estática se aplica con lentitud, no causa efectos 
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vibratorios o dinámicos en la estructura, aumenta de forma gradual desde 

cero a su valor máximo y permanece constante (Gere, 2006). Por otro lado, 

se considera carga cuasi-estática a aquella que se mantiene estática durante 

un tiempo determinado, pero distribuida en ciclos de determinada 

frecuencia (Martin and Severns, 2004; Vega, 1996). Por tanto, una carga 

estática no tiene efectos dinámicos o inerciales debido al movimiento 

(Valera Negrete, 2005). 

Por su parte, el concepto de carga dinámica hace referencia a la 

aplicación súbita de la misma, donde el tiempo no tiene prácticamente 

valor (Vega, 1996), y es por definición aquella que se aplica cuando se 

genera un movimiento o efecto de inercia (Valera Negrete, 2005). Una 

carga dinámica puede tener muchas formas, ya que algunas cargas se 

aplican y quitan de repente (cargas de impacto), y otras persisten largo 

tiempo y su intensidad varía continuamente (cargas fluctuantes)(Gere, 

2006). A su vez también existen cargas cíclicas que se caracterizan por la 

repetición reiterativa de un estímulo de carga (estática o dinámica) por 

unidad de tiempo (ciclos) frecuencia (Martin and Sevens, 2004; Vega, 

1996), pudiendo ser cargas cíclico-estáticas(cuasi-estáticas) y cargas 

cíclico-dinámicas. 

 

Magnitud de las fuerzas oclusales 

 

Por otro lado, asociado a cualquier fuerza e independientemente del 

tipo que sea, es importante conocer su magnitud pues de ella también 

depende la forma en que se transmite al terreno de soporte. Durante la 

masticación, la mandíbula actúa como una palanca tipo III, en la que el 

fulcro (punto de apoyo) estaría en los cóndilos, la fuerza la realizarían los 

músculos de la masticación y la resistencia los dientes o restauraciones 
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implantosoportadas. La fuerza máxima de oclusión (FMO) representa el 

esfuerzo máximo de apretamiento ejercido entre los dientes maxilares y 

mandibulares, cuando la mandíbula es elevada por la musculatura 

masticatoria. La magnitud de esta fuerza varía en función del individuo, de 

la zona de la arcada donde se realiza pero también en función del método 

empleado para su medición donde se emplean habitualmente transductores 

de carga (Ahlberg et al., 2003). Para obtener la FMO se instruye al 

individuo sujeto a estudio a que aplique la máxima fuerza que sea capaz 

sobre sus dientes o prótesis, durante un determinado intervalo de tiempo, 

para luego descansar y realizar una nueva prueba si fuera necesario. La 

fuerza así registrada es una carga estática, que es la frecuentemente 

utilizada para los estudios de carga oclusal, aunque difiere de la fuerza de 

masticación normal empleada durante un uso rutinario que es dinámica y 

de impacto y de un valor inferior (Misch, 2005). Por tanto, conocer la FMO 

nos permite colocarnos en el peor de los supuestos y resulta 

extremadamente útil para actuar sobre el diseño de las restauraciones 

implantosoportadas. 

 En cuanto al valor de la fuerza así registrada, se ha establecido un 

rango de fuerzas muy amplio y que varía entre 20 y 2440N para el 

componente axial mientras que los componentes laterales solo lo hacen 

sobre los 30N (Brunski, 1988; Watanabe et al., 2005). Haraldson and 

Carlsson (1977) midieron 15.7 N para morder suavemente , 50,1 N para 

morder como al masticar , y 144,4 N para morder al máximo para 19 

pacientes que habían sido tratados con implantes durante 3,5 años. Por otro 

lado, existen estudios que muestran que las fuerzas de masticación en 

pacientes portadores de prótesis implantosoportadas son comparables e 

incluso mayores que las de la dentición natural (Clelland et al., 1991; 

Curtis et al.; 2000; Haraldson and Carlsson, 1997) o como en el estudio de 

Carr and Laney (1987) que aumenta tras el tratamiento mediante e 
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implantes dentales. Otros estudios indican que en las medidas de carga 

estática, la fuerza de la mordida promedio es de 100 a 150 N en los 

hombres adultos, donde  los hombres tienen mayor fuerza que las mujeres 

(Helkimo et al, 1977). Raadsheer et al. (1999) encontraron valores de 

fuerza media de 545,7 N en hombres (n = 58) y 383,6 N en mujeres (n = 

61), donde la fuerza máxima medida fue de 888 N en hombres y 576 N en 

las mujeres. Además, conviene recordar que la mayor fuerza oclusal se 

produce en la zona posterior de la arcada por encontrarse ésta más próxima 

al eje de fulcro y disminuye progresivamente hacia la región incisal donde 

es 4-5 veces menor (Scott and Ash, 1966). Estos valores coinciden con los 

hallados por Jornéus et al. (1992) donde al evaluar la FMO en los pacientes 

objeto de estudio portadores de prótesis implantosoportadas encontraron 

para la región incisiva valores de 250N, 220N y 140N y 390N para la 

región premolar. Mericske - Stern and  Zarb (1996) investigaron las fuerzas 

oclusales en un grupo de pacientes parcialmente desdentados rehabilitados 

mediante implantes ITI y prótesis implantosoportadas parciales fijas 

encontrando un valor medio de la fuerza oclusal máxima inferior a 200 N 

para los primeros premolares y molares y 300 N en los segundos 

premolares. Estos valores respaldan que los implantes colocados en la zona 

posterior de la boca se encuentran en mayor riesgo de sobrecarga, por lo 

que muchos autores recomiendan el uso de implantes más anchos y más 

largos para el tratamiento con implantes en la región posterior (O´Mahony 

et al., 2000; Linderholm and Wennstrom, 1997; Misch and Bidez, 1995; 

Bahat, 1993). 

Por otro lado, en cuanto al valor de la fuerza horizontal, se cree que 

está directamente relacionado con la consistencia del bolo alimenticio y 

que puede ser reducido alterando la anatomía oclusal u orientando o 

ajustando la inclinación cuspídea (Weinberg and Kruger, 1995). 
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Además de lo comentado, debemos tener presente que en los 

pacientes bruxistas, además de presentar un aumento de la magnitud de la 

fuerza, también presentan mayor duración y e inclinación/angulación de la 

misma. Estos pacientes presentan valores de fuerza hasta 4-7 veces más de 

lo normal, duran más tiempo (más de los 20-30 minutos de la masticación y 

deglución normal, hasta incluso horas), son más inclinadas, predominan las 

de cizallamaiento y tracción sobre las compresivas y tienen un alto 

componente de impacto y dinamicidad (Choy and Kydd, 1988; Gibbs et al., 

1986; Mericske-Stern et al., 1996). Además en estos pacientes se puede 

producir la fractura de los materiales de las restauraciones 

implantosoportadas por fatiga debido al fenómeno conocido como fluencia 

de carga, que es una deformación progresiva que se expresa en un material 

al estar sometido a una carga constante (Misch, 2005). Por otro lado, la 

sobrecarga oclusal se considera como un factor etiológico determinante en 

las complicaciones biomecánicas de los tratamientos implantológicos, y se 

le asocia con pérdida de hueso marginal, fractura del material de 

revestimiento (porcelana o resina), rotrura de la base de sobredentaduras, 

pérdida o fractuta de tornillos del pilar e incluso pérdida del implante (Hsu, 

2012). 

 

 Dirección de las fuerzas oclusales 

 

 Si la magnitud de las fuerzas es de principal importancia en el 

resultado del tratamiento protésico, no es menos relevante su dirección, ya 

que ésta influirá en la transmisión de la misma al terreno de soporte. Como 

es sabido, las fuerzas oclusales que actúan sobre las prótesis 

implantosoportadas rara vez son paralelas al eje del implante como es lo 

deseado y en este sentido, la oclusión es un factor importante a la hora de 
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establecer la dirección de la fuerza. El contacto entre las arcadas 

antagonistas produce contactos oclusales más o menos centrados con 

respecto a la cara oclusal de la restauración que van a dar lugar a un vector 

de fuerza que se transmitirá a través de los aditamentos protésicos al 

implante y hueso periimplantario. La dirección de estos vectores de fuerza 

no son predecibles y pueden cambiar durante los ciclos de masticación y 

van a depender de diferentes factores como la angulación de los implantes, 

la inclinación cuspídea (Rangert et al., 1989), la dirección de los músculos 

masticatorios (Van Eijden, 1991), la presencia o no de chimenea oclusal 

(Hebel and Grajjard, 1997) o la naturaleza del bolo alimenticio. Como 

resultado, se obtienen fuerzas oclusales en diferentes direcciones que van a 

dar lugar a diferencias significativas en la transmisión de la fuerza al 

complejo implante-prótesis (Van Eijden, 1991). 

 Como indica la literatura, las cargas verticales generan mucho menor 

estrés en comparación con las horizontales. Las fuerzas laterales 

representan un aumento del 50-200% en la tensión de compresión respecto 

a la carga vertical y las tensiones por tracción pueden aumentar más de diez 

veces. Por tanto, a mayor inclinación de una fuerza, mayor será su 

componente de cizallamiento y por tanto, más lesiva será la fuerza, de ahí 

que los métodos para reducir la tensión y con ello aumentar la longevidad 

del implante van encaminados en reducir el componente horizontal de la 

fuerza. Por otra parte, las cargas anguladas se han relacionado con el 

aflojamiento del tornillo de los componentes protésicos, junto con el 

descementado de las restauraciones y la fractura de la porcelana, por lo que 

el control de la dirección de las fuerzas oclusales puede ser uno de los 

factores más cruciales a evaluar durante la planificación del tratamiento 

con implantes (Misch, 2005). 
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 Como consecuencia de lo comentado, se deduce que los implantes 

situados en una posición anterior de la arcada, van a ser más propensos a 

sufrir complicaciones. Esto es debido a la propia configuración anatómica 

de la zona anterior del maxilar y a la función protectora de los dientes 

anteriores que deben guiar a la mandíbula en los movimientos excursivos 

desocluyendo el sector porterior. En el caso de que las restauraciones 

implantosoportadas formen parte de la guía canina o de la guía anterior, las 

fuerzas generadas no serán axiales o cuasi-axiales al eje del implante, por 

lo que se debe prestar especial atención a su diseño y oclusión valorando la 

posibilidad de colocar más implantes, de mayor anchura o algún dispositivo 

que reduzca la tensión transmitida al sistema especialmente si estos 

pacientes son bruxistas donde aumenta el tiempo, magnitud y angulación 

de la fuerza (Misch, 2005). 

 Por otra parte y sumado a lo comentado hasta ahora, la fuerza oclusal 

no siempre incide en el centro de la cara oclusal de la restauración, sino que 

se aplica con frecuencia sobre la periferia de la restauración, con 

direcciones que crean brazos de palanca que causan fuerzas de reacción y 

momentos de rotación en el hueso (Smedberg et al, 1996; Richter, 1998). 

Este momento de rotación, torque o carga tensional es la capacidad lesiva 

de una fuerza oclusal y es igual a la fuerza “F” multiplicado por la distancia 

“h” en perpendicular desde la dirección de la fuerza hasta el centro de 

rotación del implante, situado en la unión más coronal entre el hueso y el 

implante. Su representación gráfica es el área de un 

paralelogramo/rectángulo (FIGURA 12), uno de cuyos lados es el vector 

“F” de la fuerza de aplicación y otro “h”, de tal forma que cuanto mayor es 

el área mayor es el momento de rotación y mayor es la capacidad tensional 

o lesiva de la fuerza oclusal. De su propia definición se desprende que el 

momento de rotación es mayor cuanto mayor sea: la magnitud de la fuerza, 

la distancia al centro de rotación, el ángulo de aplicación formado entre la 



 

60 

 

dirección de la fuerza y el eje longitudinal del implante, la distancia en 

horizontal entre el punto de aplicación de la fuerza hasta el centro del 

implante y cuanto más se aleje de los 90º el ángulo formado por la fuerza 

con su superficie de aplicación (White et al., 1994). La altura de la 

restauración va a actuar como un brazo de palanca hasta el centro de 

rotación del implante, por lo que para una fuerza dada, aquellos implantes 

que hayan sufrido reabsorción osea periimplantaria tendrán mayor 

momento de rotación en comparación con los que no han sufrido pérdida 

osea, porque la longitud de la corona está afectada de forma adversa (Bidez 

and Misch, 1992). El aumento en los factores que incrementan el momento 

de una fuerza puede dar como resultado la rotura de la interfase, 

reabsorción de hueso, pérdida del tornillo de la prótesis, o fractura de la 

restauración (Sahin et al, 2002). Por ello, el propio diseño de la 

restauración tiene que tener en cuenta ambos factores, la fuerza y el 

momento creado por la misma. En consecuencia, la fuerza transmitida a los 

implantes y las tensiones inducidas son particularmente dependientes del 

punto de aplicación de la carga sobre la prótesis (Assif et al., 1996; Brunski 

and Hipp, 1984).                             

 
 

FIGURA 12: Área del rectángulo que representa gráficamente el momento 

de rotación de una fuerza F a una distancia h del centro de rotación de un 

diente e implante. 



 

61 

 

 

Transmisión de las fuerzas oclusales al terreno de soporte 

 

 Cuando sobre una fuerza actúa sobre un cuerpo, la forma en que se 

distribuye por su superficie se denomina tensión, estrés o presión, con una 

magnitud igual a la fuerza aplicada dividida por el área sobre la que actúa y 

representada por la fórmula σ =F/S; luego σ (tensión) es sólo fuerza por 

unidad de superficie. Dependiendo del componente de la fuerza se podrán 

generar tensiones de tracción, compresión o de cizallamiento o flexión y, al 

igual que la fuerza, el estrés tendrá un componente normal y otro de 

cizallamiento y tiene carácter tridimensional. 

 Además, asociado e inseparable al estrés (tensión, presión) está la 

deformación y la deformación relativa (ε), entendida ésta como la 

elongación por unidad de longitud. Cuando una fuerza actúa sobre un 

cuerpo éste se elonga, se deforma en una cierta cantidad, y al cociente entre 

esa elongación y la longitud inicial se llama deformación relativa (ε) y lo 

expresamos en microdeformaciones que es una unidad adimensional 

extensiométrica. Ambos estrés (σ) y deformación (ε) se relacionan 

matemáticamente con la llamada Ley de Hooke (σ=Eε), donde ε es la 

microdeformación y E el módulo de elasticidad. Su representación gráfica 

es una curva (FIGURA 13), siendo la pendiente el módulo de elasticidad de 

ese material y que de alguna manera predice cuánta deformación 

experimentará bajo la acción de una carga.                          

 De la observación de cualquier curva estrés/deformación de un 

cuerpo o material se deduce que la mayor o menor deformación que puede 

experimentar bajo una tensión (estrés) determinada depende de su rigidez, 

de tal forma que aquellos menos rígidos o menos resistentes sufrirán mayor 

deformación y al revés, o lo que es lo mismo, de su módulo de elasticidad. 
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Así, un módulo de elasticidad alto significa material rígido, poco 

deformable necesitándose mucho estrés (tensión) para deformarlo.                                        

                                                                                                                                                                                                                                       

ESTRES

DEFORMACION

Modulo elasticidad

    

FIGURA 13. Curva estrés-deformación de un material determinado con su 

módulo de elesticidad (pendiente de la curva). 

 

 Aplicando lo comentado a nuestro ámbito, cuando una fuerza actúa 

sobre una restauración implantosoportada, se genera un vector de fuerza 

que se distribuye a través de implante hasta el terreno de soporte generando 

una tensión/deformación en los mismos que dependerá de sus 

características particulares. Las propiedades mecánicas de los materiales 

descritas para prever el comportamiento en cuanto a tensión/deformación 

de la interfase hueso-implante están establecidas en la Teoría de mecánica 

de sólidos (Timoshenko and Goodier, 1970). Esta tensión/deformación que 

se genera en el implante y hueso periimplantario  va a tener una influencia 

importante en la longevidad de los implantes (Bidez and Misch, 1992) 

puesto que un determinado nivel de microdeformación del tejido óseo 

generado por la transmisión de las fuerzas oclusales es el estímulo 

mecánico para la respuesta biológica de remodelado y reabsorción ósea 
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pues los tejidos biológicos están preparados para interpretar la deformación 

y responder iniciando una actividad remodeladora (Cowin, 1989). 

 De acuerdo con los estudios y la teoría del mecanostato de Frost 

(1987, 1990, 1992, 1994, 1996, 2001, 2004) con su modelo de cuatro 

patrones histológicos de adaptación mecánica a la deformación y la 

revisión de Martin and Burr (1989), se ha propuesto que el hueso 

periimplantario necesita estar sometido a una serie deformaciones para 

mantener su forma y densidad, cuyo valor oscila entre las 2000-3000 

microdeformaciones (Stanford and Brand, 1999). Sin embargo, cuando los 

niveles de deformación están por encima de las 4.000 microdeformaciones 

(3000 según Frost) se produce una sobrecarga patológica, en la que 

predomina la reabsorción sobre la aposición/formación ósea en el proceso 

de remodelado óseo sobrepasando el umbral de tolerancia fisiológica del 

hueso y pudiendo causar microfracturas en la interfase hueso-implante 

(Roberts, 1993) (FIGURA 14).  

 Como valores de referencia 1 megapascal (Mpa) corresponde a 50 

microdeformaciones equivalente a 0,1kg/mm² o a 106 Newtons/m², con lo 

que 3000 microdeformaciones equivalen a 60Mpa o 6 Kg/m² (Frost, 2004). 

 Para no alcanzar niveles de microdeformación de sobrecarga 

patológica debemos controlar todos los elementos problema como son 

implante, interfase y hueso periimplantario, así como de controlar el estrés 

transmitido entendiendo éste como fuerza por unidad de superficie. 

 En cuanto a los implantes, el control del dentista se circunscribe a 

seleccionar el sistema de implantes que por superficie, tamaño, diseño y 

geometría mejor distribuya y disipe el estrés. Se ha descrito que los 

implantes de superficie rugosa aumentan la superficie de contacto entre el 

hueso y el implante mejorando la transmisión del estrés a ese nivel 

haciéndolo disminuir y por tanto mejorando su comportamiento respecto a 
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los implantes de superficie lisa además de mostrar mayor estabilidad 

primaria (Bobyn et al.,1992; Pilliar et al., 1991; Buser et al., 1991; Buser et 

al., 1998). Con respecto a los implantes de superficie lisa, algunos estudios 

muestran que pueden producir pérdida de hueso marginal al tener menos 

superficie de contacto con el hueso, generando tensiones muy bajas (por 

debajo de las 100 microdeformaciones). Por lo tanto , los implantes con 

superficies lisas tienen un potencial inherente de experimentar desunión 

con el hueso , lo que conduce a la reabsorción ósea debido a la tensión 

(Pilliar et al., 1991) aunque por el contrario, también existen artículos que 

comparan ambas superficies presentando niveles óseos similares (Van 

Steenberghe et al., 2000; Moberg et al., 2001; Engquist et al., 2002). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 14. Niveles de microdeformación y adaptación del hueso según la 

teoría del mecanostato. 
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 Por otro lado, el mayor módulo de elasticidad del titanio, hasta 5-10 

veces mayor que el del hueso cortical periimplantario, hace que esas 

diferencias creen mayor microdeformación aumentando los 

micromovimientos en la interfase y se incremente la tensión en la zona 

ósea crestal ya que según el principio del análisis del haz complejo, cuando 

dos materiales con módulos de elasticidad diferente se ponen en contacto y 

uno de ellos es sometido a carga, el mayor contorno de estrés se localizan 

donde toman contacto en primer lugar que es precisamente la cresta ósea 

marginal. Lo contrario ocurre cuando hay una mayor similitud entre el 

módulo de elasticidad del implante y los tejidos biológicos contiguos, por 

ejemplo cuando el hueso es tipo I o II de densidad ósea (Kitamura et al., 

2004). En general, se ha establecido que el aumento en la densidad ósea 

mejora las propiedades mecánicas de la interfase por aumentar el módulo 

de elasticidad del hueso, pero también al disminuir los micromovimientos 

del implante, aumentando la estabilidad inicial, y la reducción de las 

concentraciones de tensión en el hueso de alta densidad (Holmes and 

Loftus, 1997; Kido et al., 1997). Cuanto más se asemeje el modulo del 

implante al de los tejidos biológicos, menor posibilidad de movimiento de 

la interfase hueso-implante. Además, conocer la distribución de la calidad 

del hueso en las diferentes regiones de los maxilares ayuda al clínico en la 

planificación del tratamiento con implantes dentales. Así, la calidad ósea 

tipo I y IV se encuentran con mucha menos frecuencia que los tipos II y III 

(Lekholm and Zarb, 1985). Aunque existen variaciones en la densidad de 

cada región, la calidad ósea tipo II predomina en la mandíbula y la calidad 

ósea tipo III es más frecuente en el maxilar superior. Ambas regiones 

anterior y posterior de la mandíbula se caracterizan a menudo por los tipos 

II y III, aunque en general, la mandíbula anterior tiene el hueso más denso, 

seguido de la parte posterior de la mandíbula, el maxilar anterior, y la parte 

posterior del maxilar (Truhlar et al., 1997). Desde un punto de vista 
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biomecánico, se cree que la tasa de supervivencia de los implantes es 

directamente proporcional a la densidad ósea (Jaffin and Berman, 1991). 

Sin embargo , Truhlar et al (1994) informaron que de 2.131 implantes, la 

mayor tasa de fracaso la experimentó el hueso tipo I , mientras que la 

calidad del hueso tipo II y III tenía las incidencias más bajas de fracaso de 

los implantes. Según Bahat (2000), la calidad y cantidad de hueso no tienen 

un efecto significativo en la supervivencia del implante, sino que las 

técnicas quirúrgicas empleadas son más importantes. 

 Por otra parte, el odontólogo puede controlar la tensión transmitida 

por las fuerzas oclusales hacia la interfase y hueso periimplantario 

mediante el manejo de la fuerza y la superficie sobre la que actúa. Como 

hemos comentado, la relación estrés=fuerza/superficie, por lo que para 

reducir el estrés, o aumentamos el denominador o reducimos el numerador. 

De este modo, conseguiremos reducir el estrés tranferido al hueso 

periimplantario aumentando la superficie de carga funcional que se 

consigue aumentando el diámetro, la longitud y el número de implantes 

(Anitua et al., 2010). Se sabe que al aumentar 0,25 mm el diámetro, la 

superficie funcional aumenta entre un 5-10% y por cada 3 mm de 

incremento de longitud, aumenta un 20-30%. No obstante, es preferible 

aumentar el número de implantes y/o su diámetro y no su longitud, pues el 

estrés se localiza y distribuye por los 6-9 mm hacia apical del cuerpo del 

implante y aumentar su longitud, no resuelve el problema (Borchers y 

Reidhart, 1983). Y por otra parte, distribuyendo y teniendo en 

consideración los factores de fuerza del paciente y características de la 

fuerza aplicada. En cualquier caso la consecuencia principal del control del 

estrés, vista la relación, deformación=estrés/módulo de elasticidad, es no 

alcanzar niveles de deformación para una respuesta patológica de los 

tejidos biológicos periimplantarios. 



 

67 

 

Transmisión del estrés a los aditamentos protésicos 

 

 Las fuerzas producidas por los músculos masticatorios inciden sobre 

la cara oclusal de las restauraciones implantosoportadas y desde ahí se 

transmiten a todos los componentes (corona, pilar, tornillos) antes de 

incidir en el  implante y hueso periimplantario. Las características de los 

materiales así como la conexión entre los distintos componentes pueden 

afectar a la transmisión de la tensión entre los mismos, pudiendo dar como 

resultado un cambio en la tensión transmitida a la interfase hueso-implante. 

 Como ya hemos comentado, la morfología de la corona puede afectar 

a la transmisión de la tensión por cuanto su altura y también su anchura 

pueden generar brazos de palanca debido a las cargas periféricas 

aumentando el momento de flexión así como la tensión transferida a la 

intefase ósea (Hebel and Grajjard, 1997). La interfase hueso-implante 

parece soportar cierto grado de desviación del punto de aplicación de la 

carga, sin embargo, este hecho también produce un incremento en el 

porcentaje de complicaciones protésicas como pérdida del tornillo o rotura 

(Kallus and Bessing, 1994; Celletti et al., 1995) lo que se puede controlar 

por tanto con el diseño de la restauración, donde se prefieren cargas axiales 

pues las periféricas pueden ser dañinas (Misch and Bidez, 1994; Brunski, 

1988; Weinberg, 1993; Misch, 2008). Además, relativo al diseño de la 

restauración, es importante conocer el grado de inclinación cuspídea, pues 

durante la masticación, se generan vectores de fuerza perpendiculares a ésta 

y que van a influir en la transmisión de la tensión al resto de componentes. 

En un estudio de Weinberg and Kruger, (1995) se observó que por cada 10 

grados que se aumentaba la inclinación cuspídea había un incremento de 

aproximadamente el 30% de la carga en el implante y prótesis mientras que 
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por cada 10 grados en que se incrementaba la inclinación del implante se 

producía un aumento del 5% de la carga en el complejo implante/prótesis. 

 Por otra parte, independientemente de su diseño pero de igual 

importancia, puesto que las prótesis implantosoportadas transmiten 

tensiones al hueso periimplantario, el cociente de absorción de la fuerza del 

material de la prótesis ha sido un tema de interés para muchos 

investigadores. Skalak (1983), propuso que el uso de dientes de resina 

acrílica sería útil para la protección del impacto producido por las fuerzas 

oclusales sobre los implantes y Brånemark et al (1985) también han 

recomendado el uso de resina acrílica como el material de elección para las 

superficies oclusales de las prótesis implantosoportadas. La elasticidad de 

este material se propuso por tanto como una protección contra los efectos 

negativos de las fuerzas de impacto y microfractura de la interfase hueso-

implante. Sin embargo, la literatura no es concluyente en su efecto sobre la 

absorción de choque (Davis et al.,1988; Gracis et al., 1991; Cibirka et 

al.,1992; Hobkirk and Psarros, 1992; Sertgöz, 1997; Stegaroiu et al., 

1998a). De hecho, las resinas acrílicas presentan desventajas técnicas y 

mecánicas. Por ejemplo, debido a su baja resistencia al desgaste, se pueden 

producir contactos prematuros después de varios meses tras la colocación 

de la prótesis, además de presentar peor estética y duración y mayor 

retención de placa y  pigmentación. Por otro lado, aunque no produzcan 

absorción de las fuerzas, las superficies de porcelana son actualmente las 

más utilizadas por sus ventajas estéticas, de duración, estabilidad del color, 

biocompatibilidad y resistencia. Aunque la elección del material de la 

prótesis todavía permanece como un tema de controversia y discusión, 

existe un consenso general de que no tiene ninguna influencia en la 

supervivencia de los implantes (Brunski et al., 2000). 
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 Biomecánica de la Unión atornillada 

 

Tras incidir sobre la superficie oclusal de la restauración y verse 

modificada por sus características, la fuerza se distribuye por el resto de 

componentes. Puesto que tanto en la prótesis atornillada como en la 

cementada siempre es necesaria la participación de tornillos para la unión 

entre los componentes, es importante el conocimiento de la unión 

atornillada para comprender la distribución y repercusión de las fuerzas 

oclusales en todo el conjunto. 

La unión atornillada se utiliza comúnmente en diferentes ámbitos de 

la mecánica debido a las ventajas que presentan, como la capacidad para 

desarrollar fuerzas de unión y la facilidad de deshacerlas para su retirada, 

mantenimiento o reparación de los elementos que une. Entendemos por 

“fuerzas de sujeción” o “fuerzas de unión” aquellas que mantienen unidas 

las partes de la unión atornillada y “fuerzas de separación de la unión” a 

aquellas que tienden a separar las partes (Alkan et al., 2004). La fuerza de 

unión se desarrollará acercando las partes al girar el tornillo en sentido 

horario produciendo en éste una elongación axial y su valor depende de la 

rigidez de los elementos a unir (Pai and Hess, 2002a). Las dos formas más 

comunes de pérdida o fallo de la unión atornillada sujetas a cargas 

dinámicas son la fatiga y la pérdida inducida por vibración reduciendo la 

fuerza de unión y conduciendo al fallo de la unión atornillada, dando lugar 

a un gasto económico extra o incluso a la pérdida de los componentes. 

El aflojamiento o pérdida de la unión atornillada ha sido un tema de 

interés en la mecánica general y no sólo en la biomecánica implantológica 

en las últimas seis décadas. Los primeros estudios sobre la materia 

(Goodier and Sweeney, 1945; Sauer et al., 1950) se centraban en su pérdida 

debido a cargas dinámicas que actúan a lo largo del eje del tornillo. Su 
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pérdida bajo fuerzas axiales se ha atribuido a la dilatación de la rosca 

interna del implante debido a una deformación radial gobernada por el 

coeficiente de Poisson de los materiales y que conduce a una pérdida de la 

fricción del tornillo y de su efecto de trinquete. Sin embargo, estudios 

experimentales realizados en la década de 1960 por Junker (1969) 

mostraron que el aflojamiento es más grave cuando la unión atornillada se 

somete a cargas dinámicas perpendiculares u oblicuas a su eje y que la 

pérdida se produce como resultado de una reducción de la fricción 

circunferencial como resultado de un deslizamiento entre el tornillo y las 

roscas debido a las cargas de cizallamiento.  

Para llevar a cabo uniones seguras, los tornillos deberían ser 

tensionados para producir una fuerza de unión mayor que la fuerza externa 

que tiende a separar la unión (Jörneus et al., 1992). Para evitar que se afloje 

un tornillo, no es necesario eliminar totalmente las fuerzas de separación, 

pero sí que hay que hacerlas disminuir por debajo del umbral de la fuerza 

de sujeción. Si la unión no se separa al aplicar una fuerza, el tornillo no se 

soltará. Así pues existen dos maneras de resolver este problema: O se 

aumenta la fuerza de sujeción, o se disminuye la de separación (Misch, 

1993). 

 La fuerza de unión es normalmente proporcional al torque, fuerza o 

par de apretado (Patterson and Johns, 1992) siendo importante que a cada 

tornillo se le dé el torque que indica el fabricante para evitar posibles 

complicaciones pues tienen propiedades mecánicas diferentes de acuerdo a 

su tamaño, diseño y composición metalúrgica (Hebel and Gajjar, 1997). El 

torque que se le aplica al tornillo se transforma en una fuerza de tensión 

dentro del  tornillo (precarga) y bajo esta tensión el tornillo mantiene los 2 

componentes unidos (la prótesis al pilar o el pilar al implante)(Jornéus et 

al., 1992). Por tanto, la precarga es la carga inicial en la tensión del tornillo 
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(Sakaguchi and Borgersen, 1995) y se traduce como una fuerza de unión 

entre los componentes (Mc Glumphy et al., 1998). La fuerza de precarga 

creada en el tornillo debería estar dentro del límite elástico del tornillo 

(Haak et al., 1995) y éstos deberían apretarse hasta el 50-75% de su módulo 

de elasticidad para proveer una fuerza de unión óptima (Shigley, 1987). Sin 

embargo, otros autores encuentran que el torque aplicado al tornillo no es 

totalmente transferido en forma de precarga (Shigley, 1987; Brener, 1977), 

sino que parte de este par se gasta para superar la fricción entre los 

componentes. Así, alrededor del 50 % de la energía que transmite el par de 

apriete se gasta para superar la fricción entre la cabeza del tornillo de tope 

y la superficie de apoyo, en torno al 40 % del par aplicado se utiliza para 

superar la fricción de la espira y sólo el 10 % produce la tensión del 

tornillo. Como resultado, la precarga de la junta efectiva  es menor que el 

torque aplicado (Shigley, 1987). 

Para que la precarga del tornillo se mantenga estable, es necesario 

que la unión de los componentes de la unión atornillada sea perfecta, es 

decir, que exista ajuste pasivo, entendido como la máxima congruencia 

entre las superficies contactantes. Si esta unión es perfecta, se crea una 

zona de unión contínua alrededor de la circunferencia de la unión 

atornillada lo que favorece la disipación de la tensión entre los 

componentes y no al tornillo evitando su aflojamiento y favoreciendo que 

las fuerzas verticales se transmiten directamente al implante. En cambio, 

esto no ocurre así cuando existe una discrepancia (gap) entre las superficies 

contactantes de la unión atornillada.                           

En esta situación, si existe una desadaptación de esta unión 

atornillada, las fuerzas de precarga y las oclusales se transmiten al tornillo 

pudiendo producir su pérdida (Hebel and Gajjar, 1997) o rotura. Algunos 

autores como Jemt et al. (1991b) establecieron que “probablemente no será 

posible conectar prótesis múltiples con un ajuste pasivo completo en la 
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situación clínica”, por lo que la tensión en el tornillo inherente al desajuste 

o desadaptación de la unión atornillada va a estar siempre presente. 

 

Mecanismo de aflojamiento del tornillo 

 

Conocidos los requisitos para que la unión atornillada se mantenga 

estable, es importante conocer el mecanismo por el cual se produce el 

aflojamiento de los tornillos, más cuando se trata de una de las 

complicaciones más frecuentes en prótesis implantosoportadas. La 

explicación más antigua del aflojamiento bajo una fuerza de cizallamiento 

fue propuesta por Junker (1969). Si tenemos un bloque apoyado sobre un 

plano inclinado, este se mantiene inmóvil debido a la fuerza de fricción en 

ausencia de una carga externa (FIGURA 15). 

                

 

FIGURA 15. Imagen de un bloque sobre un plano inclinado (a) y 

sometido a vibración en sentido transversal (b). 

 

 Cuando el plano inclinado es sometido a una vibración transversal 

que supere la fricción entre el bloque y el plano inclinado, el bloque no solo 

se deslizará en la dirección de la fuerza transversal sino que descenderá por 

el plano inclinado. Se ha referido (Junker, 1969) que esto sucede porque 

tan pronto como la fricción es superada debido a vibración transversal, la 
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unión se vuelve “libre de fricción” y queda expuesta a las fuerzas que 

actúan sobre ella. Aplicando esto a la unión atornillada, se ha establecido 

que tan pronto como la fuerza de cizallamiento aplicada sobre la 

restauración supere la fricción que mantiene unidos los componentes entre 

sí y la fuerza de la precarga, la unión atornillada se vuelve “libre de fricción 

circunferencial” y se producirá la pérdida de la unión (Junker, 1969). 

El aflojamiento por definición requiere un deslizamiento entre las 

superficies unidas, más concretamente requiere un deslizamiento 

circunferencial en el sentido del aflojamiento o lo que es lo mismo, 

contrario a las agujas del reloj. Para que haya deslizamiento entre los 

componentes de la unión atornillada, la fuerza de unión dada por la 

precarga y la fricción debe ser superada por las fuerzas de separación de la 

unión. Se hace necesaria una fuerza actuando en la dirección del 

aflojamiento y en segundo lugar, el sumatorio de esas fuerzas debe ser 

mayor que la fuerza de fricción que mantiene la unión atornillada. Incluso 

aunque no haya fuerza externa actuando, la propia geometría helicoidal de 

las espiras del tornillo contribuye al deslizamiento del tornillo, como el 

bloque lo hacía sobre el plano inclinado (FIGURA 15). 

Según describe Bickford (1995) y más tarde Pai and Hess (2002a y 

2002b), la pérdida del tornillo se produce en dos etapas: en la primera, las 

cargas externas que actúan en el sentido del aflojamiento producen un 

deslizamiento de la rosca que contribuye a la pérdida gradual de la 

precarga. Esta fuerza debe ser mayor que la fuerza de fricción y la de la 

precarga para producir su pérdida. En la segunda fase, la reducción de la 

precarga se produce por debajo del nivel crítico, permitiendo a la rosca 

girar libremente dando lugar a vibraciones y micromovimientos que 

conducen a la pérdida de la unión atornillada. Una vez se ha alcanzado esta 

segunda etapa, la unión atornillada deja de realizar la función para la cual 



 

74 

 

fue pensada y falla (Pai and Hess, 2002a). En la primera etapa, el 

deslizamiento producido bajo la acción de una carga puede ser completo o 

localizado dependiendo que se desplacen la superficie de contacto por 

completo o sólo en una parte, lo que a su vez depende del valor de la carga 

que actúa sobre el sistema y de la deformación elástica del tornillo. El 

deslizamiento completo requiere que las cargas que actúan sobre la unión 

atornillada sean lo suficientemente grandes para vencer la fricción durante 

todo el contacto mientras que para que se produzca un desplazamiento 

localizado se necesitan cargas de cizallamiento más bajas que las 

requeridas para un deslizamiento completo. A su vez el desplazamiento 

puede producirse a nivel de la cabeza o de las espiras del tornillo y de la 

combinación de estos 4 supuestos se producirá el aflojamiento del tornillo 

(Pai and Hess, 2002b). Estos autores describen que para que se produzca un 

deslizamiento localizado de la unión atornillada se necesita una magnitud 

de la fuerza de cizalla del 9% de la precarga mientras que para que se 

produzca un deslizamiento completo se necesita casi el doble de carga (el 

16% de la precarga)(Pai and Hess, 2002b). Por tanto, para evitar la pérdida 

del tornillo, debemos asegurarnos que la fuerza de cizallamiento que actúa 

sobre la unión atornillada sea inferior a la requerida para causar pérdida por 

deslizamiento localizado (Pai and Hess, 2002b). Los mismos autores 

también encuentran que el 73% de la precarga, se distribuye por las 

primeras tres espiras del tornillo, que concentran la mayor parte de la 

fricción, por lo que una vez éstas son superadas, comienzan a deslizarse las 

espiras inferiores. Por tanto, la distribución de las cargas en las espiras 

influye en el proceso de aflojamiento del tornillo. 

Para evitar el aflojamiento, la precarga debe ser mayor que las 

fuerzas que tiende a separar la unión. En su libro, Bickford (1995) afirma 

que la estabilidad de una junta atornillada está influenciada primariamente 

por la precarga establecida y que cuanto mayor sea la precarga de un 
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tornillo, hasta un máximo igual al límite de fractura, mayor será la 

resistencia a la pérdida y más estable será la unión, de otra manera, la 

fuerza de vencimiento del tornillo se excederá, causando pérdida y 

potencial deformación del tornillo (Jornéus, 1992; Mc Glumphy et al., 

1998; Haak et al, 1995). 

 En este sentido, el papel del coeficiente de fricción  también es un 

tanto contradictorio: por un lado, un coeficiente de fricción bajo genera una 

precarga más alta para un determinado par de apretado, pero, por otro lado, 

un coeficiente de fricción bajo resulta en bajas fuerzas de fricción y por 

tanto mayor facilidad para producir deslizamiento de la rosca (Elias et al., 

2006). Para mantener la precarga y por tanto, la integridad de la unión 

atornillada, la fricción entre los componentes debe ser mayor que las 

fuerzas de separación: la fuerza que actúa sobre la restauración, el 

momento de pérdida o aflojamiento debido a la precarga y la geometría 

helicoidal del tornillo. Cualquier fuerza oblicua va a generar un momento 

de rotación en el tornillo a través de los tres planos del espacio, 

produciendo una deformación elástica en el tornillo debido al cociente de 

Poisson de los materiales produciendo un deslizamiento que favorece la 

pérdida de precarga y con ello su aflojamiento (FIGURA 16). Por tanto, la 

precarga, la fuerza de cizallamiento y el momento de rotación del tornillo 

así como la geometría contribuyen a una fuerza de reacción de las espiras 

que contribuye al aflojamiento (Pai and Hess, 2002a). 

 El propósito de los intervalos de tolerancia es el de admitir un 

margen para las imperfecciones en la manufactura de componentes, ya que 

se considera imposible la precisión absoluta desde el punto de vista técnico, 

o bien no se recomienda por motivos de eficiencia. El nivel o margen de 

tolerancia se refiere pues  al límite o límites de variación permitidos 

respecto a la dimensión real y cuando están armonizados minimizan la 
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posibilidad de desplazamiento de los componentes entre sí dando como 

resultado una disminución en el aflojamiento de las uniones atornilladas 

producida por los mecanismos antes descritos. Por el contrario, cuando los 

niveles de tolerancia no están alineados, pueden causar un impacto 

negativo en la estabilidad y durabilidad de la restauración así como un 

aumento en el aflojamiento de los tornillos. 

Según Weis et al. (2000), en estos sistemas, el coeficiente de fricción 

es controlada por el proceso de  fabricación  y se ve afectada por las 

propiedades metalúrgicas de los componentes, el diseño y la calidad del 

acabado de la superficie. La presencia y la cantidad de lubricante (la saliva, 

fluido periimplantario, y/o sangre) entre los componentes de acoplamiento 

del implante, que es clínicamente impredecible, también puede afectar el 

coeficiente de fricción. El coeficiente de fricción disminuye a medida que 

la cantidad del lubricante aumenta (Elias et al., 2006). 

 

                                       

 

FIGURA 16. Momento de rotación generado en un tornillo debido a la 

acción de una fuerza de horizontal. 
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Características de la conexión cónica implante/pilar 

 

Como hemos visto hasta ahora, la unión entre los distintos 

componentes de las prótesis implantosoportadas requiere una serie de 

características para llevar a cabo su buen funcionamiento. Este hecho cobra 

especial importancia cuando los componentes a unir son el pilar con el 

implante pues de esta unión depende la estabilidad y éxito a largo plazo del 

tratamiento (Stanford, 2002; Steinebrunner et al., 2008). Los diseños 

armonizados entre el pilar, el tornillo y el implante procuran lograr una 

óptima resistencia y distribución de la carga en todo el sistema (Merz et al., 

2000; Norton, 1997) así como distribuir la fuerza al interior del implante 

para proteger al tornillo ante cargas excesivas (Niznick, 1991; Binon, 

1996). 

Los implantes de conexión externa, presentan menor superficie de 

contacto entre la plataforma del implante y el pilar, y las cargas se 

transmiten en mayor proporción al tornillo del pilar, dando como resultado 

la pérdida, rotura o aflojamiento del tornillo como complicación más 

frecuente. Sin embargo, actualmente casi todos los sistemas de implante se 

inclinan por los mecanismos de conexión interna (Sutter et al., 1993; Sutter 

et al., 1996), que aprovechando la superficie de fricción entre el pilar y el 

implante, y con pares de torsión discretos se obtienen fuerzas de sujeción 

muy importantes sin sufrimiento de los tornillos por fatiga. 

De entre los sistemas de conexión interna, cabe destacar la 

conexión tipo cono morse de 8 grados, como la del sistema SynOcta de 

Straumann, donde se crea un cierre de fricción similar al cono morse 

utilizado en ingeniería mecánica e industrias relacionadas (por ejemplo la 

aeroespacial). Cualquier superficie metálica cónica acoplada a menos de un 

ángulo de 8º crea un ajuste por fricción que cierra mecánicamente (Scacchi 

et al., 2000). Este concepto está apoyado por el hecho de que el torque de 
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aflojamiento del tornillo es 7-24% mayor que el torque de apretamiento en 

el momento de su colocación, en comparación con el diseño de tornillo en 

la conexión externa donde el torque de aflojamiento es aproximadamente 

un 10% más bajo que el de apretamiento (Sutter et al., 1993; Norton, 1997). 

Entre sus características, este tipo de conexión puede minimizar el riesgo 

de aflojamiento de los pilares reduciendo con ello las complicaciones 

mecánicas (Merz et al., 2000; Behr et al., 1998), consigue una alta 

precisión de ajuste evitando el micromovimiento y filtración gracias a la 

longitud de su superficie de contacto con el implante, presentando además 

un buen sellado y oposición a las fuerzas laterales (Dibart et al., 2005). La 

forma cónica ofrece una excelente distribución de las cargas del pilar hacia 

el implante evitando la aparición de niveles máximos de tensión en el 

implante, el pilar y su tornillo (Merz et al., 2000; Norton, 1997). Además, 

permite conseguir un buen reposicionamiento vertical del pilar (Sutter et 

al., 1993) así como resistir fuerzas de palanca (Norton, 1997; Norton, 1999; 

Levine et al., 1997; Levine et al., 1999; Chee et al., 1999). 

Como hemos visto, el empleo actual de conexiones o juntas 

protésicas mejoradas, tipo cono morse (Merz et al., 2000; Behr et al., 

1998), puede minimizar los riesgos de aflojamiento de los pilares. Sin 

embargo, a pesar de la mejora en la conexión implante/pilar, la frecuente 

tasa de aflojamiento de los tornillos transoclusales es inherente a todos los 

sistemas de implantes (Kallus and Bessing, 1994), independientemente de 

su conexión pilar-implante. 
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2.4.- DEL ANÁLISIS CON ELEMENTOS FINITOS Y OTROS 

MÉTODOS DE EVALUACIÓN DEL ESTRÉS EN PRÓTESIS FIJA 

IMPLANTOSOPORTADA. 

 

 En la actualidad, las técnicas empleadas para evaluar el 

estrés/deformación producidos al aplicar una carga sobre las restauraciones 

implantosoportadas comprende el uso de cálculos matemáticos (Sato et al., 

2000; Weinberg and Kruger, 1995), estudios de fotoelasticidad (Clelland et 

al., 1993), el análisis mediante elementos finitos (AMEF) de dos o tres 

dimensiones (Holmgren et al., 1998; Stegaroiu et al., 1998a y b) y el 

análisis o estudio mediante galgas extensiométricas (extensometría) (Glantz 

et al., 1984; Merickse-Stern et al., 1996). 

 La fotoelasticidad es una técnica experimental para la medición de 

esfuerzos y deformaciones que se basa en el uso de luz para dibujar figuras 

sobre piezas de materiales isótropos, transparentes y contínuos que están 

siendo sometidas a esfuerzos y cuya medición se logra al evaluar el cambio 

del índice de refracción de la pieza al someterse a una carga. Por otra parte, 

los estudios mediante extensiometría nos permiten medir la deformación, 

presión o carga in vivo o in vitro mediante un sensor basado en el efecto 

piezorresistivo, que es la propiedad que tienen ciertos materiales de 

cambiar el valor nominal de su resistencia cuando se le someten a ciertos 

esfuerzos y se deforman. En su forma más común, consiste en una lámina 

metálica fijada a una base flexible y aislante que, adherida (o incrustada) al 

objeto cuya deformación se quiere medir, se va a deformar en función a 

como lo hace el objeto de estudio, provocando una variación en su 

resistencia eléctrica (Glantz et al., 1993; Glantz et al., 1984; Assif et al., 

1996; Glantz et al., 1991; Cehreli et al., 2002; Clelland et al., 1995). 

Estudios comparativos han revelado que existen contradicciones entre los 

datos o valores obtenidos de estudios mediante fotoelasticidad y por 
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extensiometría en cuanto a la cuantificación de la deformación (Clelland et 

al., 1993; Brosh et al., 1998; Clelland et al., 1995). 

Por el contrario, el AMEF se presenta como un método prometedor 

en cuanto sus resultados son comparables a los obtenidos mediante estudios 

con extensiometría (Baiamonte et al., 1996; Keyak et al., 1993) a los que ha 

superado por cuanto éstos sólo sirven para estudiar estructuras sólidas 

externas (superficie de conectores rígidos en prótesis, retenedores 

protésicos, extensiones en voladizo o el hueso que rodea a los implantes 

dentales), mientras que con el AMEF es posible estudiar todo tipo de 

estructuras tanto externas como internas (Akça et al., 2002).  

Así, el AMEF es un método analítico matemático mediante el cual es 

posible calcular el comportamiento mecánico de una estructura una vez se 

ha dividido ésta en un conjunto de elementos más pequeños, cada uno de 

ellos definido por las propiedades mecánicas del material que representa 

(módulo de elasticidad, coeficiente de Poisson, etc.). Si bien los 

fundamentos matemáticos de este método se remontan a comienzos del 

siglo XX, se puede afirmar que la aplicación práctica de esta técnica se 

produjo por primera vez en los años cincuenta en la industria aeronáutica. 

Posteriormente, al principio de los años 60 se utilizó para solventar 

problemas estructurales en la industria aeroespacial desde donde se ha 

extendido a otros campos donde ha demostrado su eficacia como 

herramienta a la hora de diseñar y calcular numerosos productos, desde 

grandes obras civiles hasta aplicaciones domésticas, automóviles, aviones y 

una larga lista de construcciones de ingeniería civil. 

Tras popularizarse a raíz de la publicación del primer libro dedicado 

por completo a este método a cargo de Zienkiewicz and Cheung (1967), la 

primera aplicación de análisis por elementos finitos en biomecánica fue 

presentada en la década de los 70 por Brekelmans et al. (1972) y, desde 

entonces, el número de aplicaciones en la materia ha crecido enormemente. 
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Además, a medida que la capacidad de cómputo de los ordenadores ha ido 

en aumento, ha sido posible el análisis de problemas cada vez más 

complejos, incluyendo aspectos relacionados con el funcionamiento del 

cuerpo humano, especialmente de sistemas biomecánicos. 

En nuestro campo, Weinstein et al. (1976) fueron los primeros en 

aplicar el AMEF a la implantología y a partir de entonces su uso se ha 

extendido rápidamente (Atmaram and Mohammed, 1983a; Atmaram and 

Mohammed, 1983b; Mohammed et al., 1979; Borchers and Reichart, 

1983). De hecho, en las 2 últimas décadas, el AMEF se ha convertido en 

una herramienta útil en implantología, sobre todo en lo que respecta a 

predecir los efectos de las cargas en los implantes, hueso y aditamentos 

protésicos (Geng et al., 2001). A diferencia de los análisis experimentales y 

los estudios clínicos, la modelización mediante elementos finitos 

proporciona una serie de datos adicionales a los de los experimentos de 

laboratorio, permitiendo, entre otras cosas, investigar condiciones 

fisiológicas sin ningún tipo de limitación, optimizar el diseño de los 

componentes a estudiar, ensayar condiciones hipotéticas, supera los 

modelos sintéticos, en cadáveres o animales, que suelen tener muchas 

limitaciones, además de un precio elevado y un tiempo de ejecución largo. 

De este modo, el AMEF se convierte en un sistema que permite simular el 

comportamiento de restauraciones implantosoportadas así como comprobar 

cómo cambian los patrones de tensión y deformación del conjunto 

modificando las variables a estudiar, lo que nos permitirá conocer más 

sobre problemas clínicos como el aflojamiento y fractura del tornillo y/o 

implante así como la influencia de la sobrecarga oclusal en la remodelación 

ósea periimplantaria. 

No obstante, su aplicación no está exenta de limitaciones, ya que son 

muchas las variables a considerar y modelar como es la geometría de la 

corona, aditamentos protésicos, implante y hueso de soporte, las 
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propiedades de los materiales, las condiciones de contorno y las 

características de la interfase entre hueso e implante (Korioth and Versluis, 

1997; Van Oosterwyck et al., 1998) entre otros, lo que precisará de 

modelos muy sofisticados. Para ello, se emplean técnicas avanzadas de 

imagen digital para modelar la geometría de los componentes con gran 

detalle siendo necesario considerar la naturaleza isotrópica o no de los 

materiales y las condiciones de contorno necesarias. Además, existe gran 

dificultad a la hora de modelar la interfase entre hueso e implante por tanto 

hay que valorar el grado de oseointegración en el hueso cortical y 

trabecular ya que los modelos de elementos finitos son muy sensibles para 

los valores del modulo de Young asignados y su complejidad aumenta 

cuanto mayor sea la porción de hueso a modelar (Petrie and Williams, 

2007). Finalmente, una vez los modelos de elementos finitos han sido 

validados y obtenida su implementación en el ordenador, pueden 

convertirse en potentes instrumentos para el estudio en implantología, 

recreando a bajo precio y en poco tiempo las condiciones a estudiar. 

Por otra parte, el AMEF permite estudiar la transmisión de las cargas 

a los diferentes componentes del sistema, simulando la interacción entre los 

implantes y el hueso circundante, para lo que hay que tener en cuenta los 

factores que influyen en la transferencia de carga como son: tipo de carga, 

propiedades de los materiales de la prótesis y del implante, geometría del 

implante así como su superficie, naturaleza y grado de unión de la interfase 

hueso-implante, la cantidad y calidad de hueso circundante y por último 

pero no por ello menos importante, el tipo de conexión entre el implante y 

la prótesis (Geng et al., 2001), donde se han incrementado los estudios con 

elementos finitos centrados en los problemas biomecánicos que engloban la 

unión atornillada y el fenómeno de la pérdida del tornillo, sobre todo en 

restauraciones unitarias donde es más frecuente (Jemt, 1991; Carlson and 

Carlsson, 1994; Sakaguchi and Borgersen, 1993; Versluis et al., 1999).   
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                                                   Tipo de carga 

 

 Es importante tener en cuenta a la hora de realizar estudios con 

elementos finitos no sólo los componentes verticales u horizontales de la 

fuerza, sino también el oblicuo, por cuanto éste representa las condiciones 

y direcciones oclusales más desfavorables y nos presentará en el peor de 

los supuestos (Holmgren et al., 1998). Hay que destacar en este sentido un 

estudio de Barbier et al. (1998) que investigaron la influencia de las cargas 

axiales y no axiales sobre los fenómenos de remodelación ósea alrededor 

de implantes IMZ en mandíbula de perro al comparar los valores obtenidos 

con AMEF y los obtenidos en el modelo animal. Al finalizar el estudio, 

hallaron una gran relación entre la distribución de la tensión calculada y los 

fenómenos de remodelación, llegando a la conclusión que las zonas de 

mayor remodelación ósea en el modelo animal coinciden con las regiones 

de mayor tensión en el modelo de elementos finitos y que la principal 

diferencia entre la remodelación producida por la carga axial y no axial 

viene determinada por el componente horizontal de la fuerza, haciendo 

hincapié en la importancia de reducir estas cargas horizontales. Por otro 

lado, Zhang and Chen (1998) compararon el efecto de la carga estática y 

dinámica en un estudio con AMEF variando el modulo de elasticidad de los 

implantes, encontrando mayor tensión en la interfase hueso-implante en los 

modelos con carga dinámica así como un  mayor nivel de estrés cuando se 

aumentó el módulo elástico. También en esta línea, Papavasiliou et al. 

(1996) emplearon este método para valorar el efecto del tipo de carga sobre 

coronas implantosoportadas unitarias, llegando a la conclusión que las 

cargas oblicuas y superiores a 200N eran las responsables de mayores 

niveles de estrés a nivel del hueso periimplantario. Por otro lado, además 

de su dirección, es importante tener en cuenta la localización o punto de 
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aplicación de la carga, pues éste influirá también en su forma de 

distribución. Así, en el estudio de Eskitascioglu et al. (2004) encontraron 

que al aplicar una carga de 300N sobre una restauración implantosoportada 

unitaria en un punto, o repartida en dos puntos de 150N cada una o en tres 

puntos con 100N cada carga, concluyeron que las cargas repartidas en dos 

o tres puntos sobre la superficie oclusal presentaban mejor distribución del 

estrés en el implante y hueso en comparación a la aplicada en un solo 

punto. Por tanto, es necesario tener en cuenta todas las condiciones de 

carga a la hora de emplear elementos finitos realistas. 

 

Propiedades de los materiales de la restauración 

 

 Como hemos comentado en otro apartado, existen controversias 

sobre el tipo de material a utilizar para reducir la tensión transmitida a la 

interfase hueso-implante y muchos son los estudios con elementos finitos 

que intentan dar respuesta a esta incógnita. Si en su estudio de mecánica 

clásica Skalak (1983)  propone que el empleo de materiales elásticos como 

la resina para las coronas de las restauraciones implantosoportadas podría 

reducir las tensiones producidas sobre el implante al morder un objeto 

duro, Benzing et al. (1995) recomiendan el empleo de materiales rígidos 

debido a que el empleo de materiales con un módulo de elasticidad más 

bajo produce tensiones mayores en el lado de aplicación de la carga al 

comparar coronas de diferentes materiales. Estudios más recientes 

realizados con AMEF como el trabajo de Assunçao et al. (2009) estudian 

cuál es la combinación de materiales más favorable para elaborar 

restauraciones unitarias implantosoportadas con diferente grado de 

desajuste, encontrando que el tipo de material, rígido o elástico, no influía 

de manera significativa en la forma de distribución ni en los valores de 

tensión sobre el terreno de soporte, no así el desajuste, que se relacionaba 
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con mayor nivel de tensión en el implante y tornillo de retención al 

compararlo con coronas perfectamente ajustadas. Lo mismo encuentran 

Santiago Junior et al. (2013), al estudiar también con el AMEF la 

distribución de la tensión en el hueso al aplicar una carga de 200N vertical 

y de 100N en dirección oblicua en una restauración implantosoportada 

unitaria, donde varía el diámetro del implante de hexágono externo y el 

material de la corona (resina compuesta , resina de acrílico , porcelana , y 

corona de Cr-Ni), encontrando que no hubo diferencias en la distribución 

de tensión en el tejido óseo al variar el material de recubrimiento ante 

diferentes condiciones de carga mientras que los implantes de mayor 

diámetro mejoran la transferencia de cargas oclusales al hueso de soporte y 

disminuyen el pico de estrés sobre todo ante cargas oblicuas que eran más 

perjudiciales que las axiales en cuanto a su distribución. Sin embargo, 

cuando se trata de prótesis múltiples, el empleo de materiales con un 

módulo de elasticidad más bajo, sí parece disminuir los niveles de 

tensión/deformación transferidos al hueso, tal y como encuentran Tiossi et 

al. (2012) al comparar la resina acrílica frente a la porcelana en una prótesis 

implantosoportada de dos unidades  y Meriç et al. (2011) al comparar 

coronas metalcerámicas con otras de fibra de vidrio y composite formando 

un puente de tres unidades. Por el contrario, Stegariou et al (1998) emplean 

el AMEF para evaluar la distribución de tensiones en el hueso, implante y 

pilar cuando se utilizó una aleación de oro, porcelana o resina (acrílico o 

composite) para la confección de una prótesis de tres unidades, 

encontrando que en casi todas las situaciones, la tensión en la interfase 

hueso-implante fue similar o mayor cuando se empleó resina que en los 

modelos con oro o porcelana, mientras que otros autores (Hobkirk and 

Psarros, 1992; Cibirka et al., 1992) no pudieron encontrar diferencias 

significativas en el cociente de absorción de fuerzas entre oro, porcelana y 

resina. 
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Geometría del implante: longitud, diámetro, forma y superficie. 

 

 Uno de los factores más importantes en la transmisión del estrés al 

terreno de soporte y por tanto del éxito de nuestro tratamiento es la 

geometría del implante siendo éste un factor significativo en la tension 

creada en el hueso. Como hemos visto, la tensión es directamente 

proporcional a la fuerza e inversamente proporcional a la superficie sobre 

la que ésta actúa (T=F/S), por lo que aumentando la superficie del 

implante, mejorará la distribución de la tensión, encontrándose hasta 11 

variables que influyen sobre la superficie funcional de un implante (Strong 

et al., 1998). En este sentido, un implante cónico proporciona una 

superficie un 30% menor que un implante cilíndrico del mismo tamaño y 

un implante de 10mm con diez espiras tiene más superficie que uno de su 

misma longitud pero con menos espiras. Además, tendrá más superficie 

cuanto mayor sea la profundidad de las roscas. El AMEF nos permite 

modificar estas variables y ver su comportamiento ante diferentes 

situaciones clínicas. Así, en un estudio Matsushita et al. (1990) observaron 

que la tensión en el hueso cortical era inversamente proporcional al 

aumento del diámetro del implante al aplicar tanto fuerzas verticales como 

laterales, llegando a la conclusión que  el aumento del diámetro del 

implante proporciona una mejor distribución de la tensión.  Por el 

contrario, Holmgren et al. (1998) encontraron que el empleo de implantes 

de diámetro ancho no es siempre la mejor opción cuando se considera la 

distribución de tensión en el hueso periimplantario, sino que existe un 

tamaño de implante ideal para cada situación mejorando así la distribución 

de la tensión en la interfase hueso-implante. En cuanto a la longitud del 

implante,  Lum (1991) encontró que la distribución de la tensión se localiza 

principalmente en la cresta ósea, lo que justifica el empleo de implantes 
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cortos  cuando el paciente no presenta parafunciones y tiene un hueso de 

soporte en buenas condiciones, aumentando su número y longitud en caso 

contrario. Finalmente, debemos destacar el estudio de Anitua et al. (2010), 

donde estudiaron la influencia de la longitud, diámetro y geometría del 

implante en la distribución de la tensión en el hueso periimpantario con 

AMEF al aplicar una fuerza de 150N a 30º de angulación, encontrando que 

el efecto del diámetro del implante sobre la distribución de la tensión en el 

hueso era más significativo que el efecto de su longitud o su geometría 

(forma). Además, también encontraron que la mayor tensión se localizó 

alrededor del cuello del implante y se distribuyó hasta su sexta espira con 

independencia del parámetro estudiado, concluyendo que el empleo de 

implantes de diámetro ancho puede ser lo más apropiado para disipar las 

fuerzas y reducir la tensión en el hueso periimplantario. Adicionalmente, 

también encuentran que el empleo de implantes cortos pero de diámetro 

ancho puede ser una alternativa razonable en zonas de poca altura ósea. 

Como hemos visto, el AMEF es una herramienta computacional 

efectiva que ha sido adaptada desde la ingeniería a la biomecánica dental 

permitiendo optimizar las características de diseño de los implantes 

dentales  y  que permitirá aplicarlas a nuevos sistemas de implantes en el 

futuro (Geng et al., 2001).  

 

Calidad y cantidad de hueso 

 

La sobrecarga oclusal es una de las principales causas de la 

remodelación ósea periimplantaria, por lo que el conocimiento del tipo y 

calidad de hueso nos permitirá conocer la forma en que éste se adaptará 

ante la aplicación de cargas (Clift et al., 1992; Lum and Osier, 1992). En 

este sentido, muchos son los estudios con elementos finitos que han 

intentado valorar el comportamiento del hueso de soporte ante diferentes 
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situaciones de carga, encontrando en la mayoría que las tensiones 

producidas por una fuerza oclusal se concentran alrededor del cuello del 

implante, donde éste toma contacto con el hueso (Geng et al., 2001) 

confirmando la teoría del haz conplejo. Ante fuerzas oblicuas de gran 

magnitud, el límite elástico del hueso periimplantario puede ser superado y 

conducir a microfracturas en el hueso cortical, por lo que es importante que 

este hueso sea de buena calidad para tolerar bien dichas tensiones puesto 

que de lo contrario se produciría un fallo por fatiga a este nivel y posterior 

remodelación (Clift et al., 1992). En un estudio con AMEF Holmes and 

Loftus (1997) examinaron la influencia de la calidad ósea en la transmisión 

de las fuerzas oclusales, encontrando que los modelos con mayor grosor de 

cortical y mayor densidad dieron como resultado una disminución del 

micromovimiento y una disminución en la concentración de tensiones, lo 

que está en concordancia con el estudio de  Sevimay et al. (2005a) donde 

emplearon este método para valorar el efecto de una carga oclusal de 300N, 

repartida en dos cargas de 150N aplicadas sobre la cúspide vestibular y la 

fosa distal de una restauración unitaria implantosoportada, sobre diferentes 

calidades de hueso (D1, D2, D3 y D4) encontrando que la distribución y 

valor de la tensión se veía afectado dependiendo del tipo de hueso 

empleado, siendo mayor los picos de tensión para el hueso D3 y D4 

encontrándose distribuidos a nivel del cuello del implante y hueso 

circundante y los valores de tensión fueron menores para la calidad de 

hueso D1 y D2 que además mostraron una distribución más homeogénea, 

llegando a la conclusión que la tensión disminuye conforme aumenta el 

módulo de elasticidad y por tanto la calidad del hueso. 

 Por otro lado, la mayoría de estudios con elementos finitos suelen 

considerar una oseointegración del 100%, hecho que no es lo frecuente en 

la práctica diaria, donde se encuentran porcentajes de oseointegración entre 

el 58 y el 81% (Wadamoto et al., 1996). Así, para valorar la influencia del 



 

89 

 

grado de oseointegración (25,50,75 y 100%) así como la calidad de hueso 

(II, III y IV) en la tensión y deformación transferida al hueso, Kurniawan et 

al., (2012) aplican una fuerza de 100 Mpa sobre la superficie oclusal de un 

implante unitario. Los resultados mostraron que el hueso menos denso 

presenta mayor tensión y deformación, especialmente en la región cortical. 

Los implantes que presentan mayor grado de oseointegración producen 

mayor tensión pero menor deformación. También encuentran que tanto el 

tipo de hueso como el grado de oseointegración afectan de manera 

significativa la relación tensión-deformación y que para conseguir una 

tensión y deformación más bajas, se necesita hueso más denso y mayor 

grado de oseointegración, concluyendo que para considerar un nivel de 

tensión adecuado en un hueso poco denso, se necesita mayor grado de 

oseointegración. 

 Es importante por tanto para el éxito clínico tener siempre presente 

estos factores. Algunos como la longitud del implante, su diámetro y por 

tanto geometría así como el material de la restauración, se pueden cambiar 

fácilmente. Sin embargo, la calidad y cantidad de hueso deben ser 

evaluados clínicamente y debe influir en la selección del tipo de implante, 

mientras que también se debe considerar la magnitud de las fuerzas 

oclusales mediante el diseño de la prótesis y el número de implantes. 

 

Conexión implante-prótesis 

 

 Finalmente, en la literatura encontramos las complicaciones debidas 

a la conexión entre el implante y el pilar como un problema clínico común, 

especialmente en restauraciones implantosoportadas unitarias (Jung et al., 

2008; Quek et al., 2008; Hsu et al., 2009), siendo cada vez  más los 

estudios con elementos finitos que estudian el comportamiento 

biomecánico de la unión atornillada (Sakaguchi and Borgersen, 1993; 
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Jornéus et al., 1992; Haack et al., 1995; Versluis et al., 1999) así como el 

tipo de conexión (Merz et al., 2000; Balik et al.,2012; Yamanishi et al., 

2012; Chang et al., 2013a; Freitas-Junior et al., 2012) para dar solución a 

esta problemática clínica. 

 Como ya hemos visto, el aflojamiento de los tornillos es una 

complicación mecánica que ocurre independientemente del tipo de 

conexión y que está presente en un alto porcentaje en las restauraciones 

implantosoportadas, por lo que su estudio o análisis mediante elementos 

finitos cobra especial importancia. Pai and Hess (2002a) encuentran  

mediante estudios experimentales que el aflojamiento se produce por fatiga 

y por vibración del tornillo, produciéndose un deslizamiento completo o 

localizado de la rosca y la cabeza del tornillo y de cuya combinación se 

produce el aflojamiento. Posteriormente, mediante un estudio con AMEF, 

modelizan estos cuatro procesos de aflojamiento encontrando que el 

aflojamiento puede ocurrir ante cargas de cizallamiento relativamente bajas 

debido al proceso de deslizamiento localizado (Pai and Hess, 2002b). En 

otro estudio, Alkan et al. (2004) estudiaron la distribución de la tensión en 

los tornillos precargados bajo la acción de fuerzas horizontales, verticales y 

oblicuas en tres conexiones implanto-protésicas diferentes (conexión 

externa y conexión interna ITI con corona atornillada y cementada), 

encontrando un aumento del estrés en el pilar y tornillo protético ante 

fuerzas horizontales en los tres modelos. Sin embargo, cuando se aplicaron 

fuerzas verticales  la tensión disminuyó para los implantes de conexión 

externa y los de conexión interna con prótesis atornillada, mientras que 

aumentó en el pilar de la prótesis cementada. Ante fuerzas oblicuas, la 

tensión disminuyó para el pilar y tornillos del implante de hexágono 

externo y para el pilar del implante de conexión interna atornillada, 

mientras que aumentó para el tornillo del implante de conexión interna 

atornillada y el pilar de la cementada. En los tres casos, la mayor tensión 
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tanto en el tornillo del pilar como de la prótesis se encontraba a nivel del 

cuello/tallo  del tornillo. También estudiando el comportamiento de la 

unión atornillada, Sergötz (1997)  encontró en un estudio con AMEF que la 

mayor concentración de estrés se encontró en la conexión entre la cabeza y 

la primera espira del tornillo protésico en prótesis parcial fija 

implantosoportadas atornilladas de arcada completa.  

Por otra parte, otros autores se centran en el estudio de la precarga 

del tornillo mediante elementos finitos. Así,  Pesun et al. (2001) 

encontraron que al aplicar una carga compresiva axial sobre tornillos 

precargados, se produce una disminución en la cantidad de torque 

requerido para remover el tornillo. En esta línea, Lang et al. (2003) 

proponen en otro estudio con elementos finitos que para conseguir 

aumentar la precarga y con ello evitar el aflojamiento de los tornillos, es 

necesario disminuir el coeficiente de fricción de los tornillos, mientras que 

otros autores (Guda et al., 2008) han propuesto emplear lubricantes, 

aumentar el torque de apretado así como emplear materiales con mayor 

módulo elástico. 

 El empleo de elementos finitos para valorar la tensión transmitida al 

tornillo y con ello la zona de posible fallo o comienzo del aflojamiento, es 

una herramienta útil si bien requiere un correcto modelado de la geometría 

del tornillo, así como una correcta asignación de las propiedades de los 

materiales y el coeficiente de fricción.  

 Con respecto al tipo de conexión, cabe destacar el estudio clásico con 

AMEF llevado a cabo por Merz et al. (2000) donde compara el 

comportamiento de una conexión hexagonal externa frente a la conexión 

interna de 8 grados del sistema Straumann SynOcta. Al aplicar una fuerza 

de 380N a 0, 15 y 30 grados de inclinación sobre un pilar macizo de 6 

grados atornillado sobre un implante de diámetro estándar y comparado 

con el implante de conexión externa, presenta mejor comportamiento ante 
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todas las situaciones de carga, presentando una disipación de la tensión 

gracias a la conexión cónica, mientras que en la conexión externa el mayor 

pico de tensión recae sobre el tornillo de unión. Sin embargo, cuando dicha 

conexión se emplea para implantes de diámetro reducido (3,3mm de 

diámetro) sobre el que se atornilla un pilar macizo de 6 grados, y al que se 

aplica una fuerza de 300N de forma vertical y oblicua, Akça et al.(2003) 

encuentran que ante estas fuerzas, la tensión se localiza a nivel del tornillo 

y del cuello del implante donde está próxima al módulo de elasticidad del 

titanio y por tanto el cuello de este implante es una zona de fractura 

potencial si se somete a momentos de flexión altos.  

Puesto que la conexión interna se ha considerado como la más 

apropiada en la transmisión del estrés al hueso preiimplantario, el tipo de 

conexión interna ha sido ampliamente estudiado mediante elementos 

finitos. De este modo, Quaresma et al. (2008)  valoran la tensión transferida 

al hacer incidir una fuerza de 100N sobre la cúspide vestibular de una 

corona de paladio-porcelana en dos implantes, uno de conexión hexagonal 

interna y otro de conexión cónica interna. Tras la aplicación de la carga, 

encontraron que la prótesis de conexión hexagonal interna produce  mayor 

tensión en el hueso y la prótesis mientras que presenta menor tensión en el 

pilar. Por el contrario, la conexión cónica interna presenta menor tensión en 

el hueso y la prótesis pero mayor en el pilar. También en otro trabajo Balik 

et al. (2012) estudió la transmisión de la tensión sobre cinco tipos 

diferentes de conexiones implante-pilar al aplicar una fuerza de 100N 

vertical y 50N horizontal y oblicua sobre la superficie oclusal de la corona. 

Encontraron que el tipo de conexión que menos tensión transmitía al hueso 

de soporte era la hexagonal interna mientras que la que más tensión 

producía en el hueso era la hexagonal externa, lo que también se repetía a 

nivel del tornillo del pilar. En cuanto al pilar, el que mayor tensión sufría 

era la conexión tipo cono morse y el que menos el pilar tipo cono morse 
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pero con tornillo integrado. Con respecto al implante, el que más tensión 

sufría era el que presentaba conexión externa y el que menos el de 

conexión hexagonal interna. En otro estudio de implantes ITI de conexión 

interna Wu et al. (2010) estudiaron el comportamiento biomecánico de un 

pilar individualizado mediante CAD-CAM y otro convencional para 

restaurar un implante ITI aplicando dos fuerzas de 150N paralelas al 

implante y al eje del pilar (22,5º). No hubo diferencias estadísticamente 

significativas entre los dos pilares, encontrando los mayores picos de 

tensión a nivel del cuello del implante, vértice del pilar y la primera espira 

del tornillo en ambos modelos. 

Otros estudios además de la tensión tranferida a los diferentes 

componentes, se centran también en el micromovimiento producido tras la 

aplicación de la carga, lo que puede dar lugar a complicaciones mecánicas 

y filtración en los componentes. Así,  Yamanishi et al. (2012) estudiaron la 

influencia del tipo de cuello de implante y de conexión en la tensión 

transferida al hueso periimplantario y en el micromovimiento producido. 

Al estudiar la conexión externa, la conexión cónica interna y cuello plano y 

la conexión cónica con cuello cónico, observaron que los implantes de 

conexión cónica y cuello cónico invertido son los que menor tensión 

transmiten al hueso periimplantario y menor micromovimiento producen. 

Los pilares con conexión externa son los que se pueden perder con mayor 

facilidad debido a la tensión que sufre el tornillo y los cónicos los que 

menos tienden a perderse. Asímismo, también encuentran para todos los 

modelos estudiados que la tensión se localizaba para todas las fuerzas a 

nivel del cuello del implante y en la primera espira mientras que en el 

tornillo lo hacía de manera uniforme salvo para el tornillo del implante de 

conexión externa en el que se producía mayor tensión a nivel de la cabeza y 

la mitad del tornillo. En otro estudio con elementos finitos,  Saidin et al. 

(2012) estudian también el micromovimiento y la tensión producida al 
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incidir sobre cuatro conexiones implante-pilar diferentes (hexagonal 

interna, octogonal interna, cónica interna y trilobulada) una fuerza de 300N 

vertical y de 100N con una angulación de 30 grados, encontrando que tanto 

la conexión hexagonal como la octogonal presentan patrones similares de 

micromovimiento y distribución de la tensión, mientras que la conexión 

cónica presenta la mayor cantidad de micromovimiento y la trilobulada la 

menor, concluyendo que aquellas conexiones que presentan sistema 

antirrotacional presentan menor micromovimiento, previniendo así la 

formación de microespacios. En cuanto a la tensión, la mayor la presenta la 

hexagonal, seguida de la cónica, octogonal y trilobulada. Además, la 

tensión tiende a localizarse en el vértice de los pilares, lo que puede dar 

lugar a microfracturas y formación de microespacios. Estos 

micromovimientos y vibraciones debidos a las fuerzas oclusales pueden 

llevar a complicaciones mecánicas como el aflojamiento de los tornillos y 

las fracturas del pilar o implantes (Balik et al., 2012). 

 Finalmente, destacar el estudio de Freitas-Junior et al. (2012) donde 

estudiaban el comportamiento biomecánico de los pilares, tornillos e 

implantes mediante análisis con elementos finitos y test de fatiga cuando el 

sistema presentaba estrechamiento de plataforma o no y si se empleaban 

implantes de conexión externa o interna bajo la acción de una fuerza de 

300N bajo una angulación de 30 grados. Encontraban que para los 

implantes de hexágono externo, los tornillos fracturaban a nivel de la 

tercera espira, lo que se correspondía con el mayor pico de tensión en los 

mismos en los modelos con elementos finitos. Para la conexión interna, se 

producía la fractura por fatiga a nivel de la parte más estrecha del pilar y 

tornillo (collar cervical del pilar). Por otra parte, cuando se reducía el 

diámetro del pilar para implantes de conexión externa se incrementaba un 

41% la tensión en el pilar, mientras que para implantes de conexión interna, 

esta reducción del diámetro suponía un aumento en la tensión del pilar del 



 

95 

 

53%. Los tornillos presentaban un aumento en su tensión del 19 y 11% 

cuando se realizaba estrechamiento de plataforma para la conexión externa 

e interna respectivamente. El porcentaje de supervivencia para la conexión 

interna fue del 99% para ambos grupos mientras que para la conexión 

externa fue del 53% para el modelo con estrechamiento de plataforma y del 

93% para el modelo sin estrechamiento. La importancia de este estudio 

radica en que los resultados obtenidos mediante test de fatiga se ven 

reflejados en los hallados con AMEF, lo que permite pensar que las zonas 

sometidas a mayor tensión son las más propensas a la fractura. 
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3.1. HIPÓTESIS 

 

Del análisis y valoración crítica del estado actual del tema, surge la 

hipótesis inicial de trabajo o de partida: 

“El atornillamiento transversal en prótesis unitaria 

implantosoportada transmite menos estrés al conjunto implante-hueso 

periimplantario y aditamentos protésicos que el atornillamiento 

transoclusal ” 

Formulada la hipótesis inicial como una afirmación o pregunta 

dirigida a todo el marco del estudio, es indudable que dada su generalidad 

surgirán más interrogantes, más construcciones teóricas que nos obligarán a 

generar sucesivas hipótesis. Por ello, con una visión pragmática, 

reduccionista y explicativa preferimos hablar de OBJETIVOS en vez de 

hipótesis sin que por ello nos olvidemos de lo que significa y representa. 

 

3.2. OBJETIVO GENERAL 

 

El objetivo general o principal que pretendemos alcanzar es: 

“Mostrar que la tensión/deformación transmitida al terreno de 

soporte (implante y hueso periimplantario) y aditamentos protésicos 

(corona, pilar y tornillos) de una prótesis unitaria implantosoportada 

de atornillamiento transversal es diferente en magnitud, localización y 

distribución que cuando se emplea el atornillamiento transoclusal”. 

 

Planteado el objetivo principal es más comprensible y útil formular 

otros objetivos específicos. 
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3.3. OBJETIVOS ESPECÍFICOS 

 

Los objetivos específicos u operativos, considerados como los pasos 

iniciales a recorrer en la búsqueda del objetivo más general, y a su vez 

únicos, sencillos y unívocos que pretendemos conseguir son: 

1. Medir y cuantificar la cantidad de tensión-deformación transferida al 

terreno de soporte (implante y hueso periimplantario), bajo carga axial 

de masticación, en restauraciones unitarias implantosoportadas con 

diferentes sistemas de atornillamiento (transoclusal y transversal). 

2. Especificar la influencia de la variabilidad de la dirección de la carga 

oclusal en la magnitud de la tensión-deformación transferida a implante 

y hueso periimplantario en prótesis unitaria implantosoportada de 

atornillamiento transversal y transoclusal. 

3. Comparar y señalar la influencia del tipo de atornillamiento empleado 

en la cantidad de tensión-deformación recibidas por los aditamentos 

protésicos en restauraciones unitarias sometidas a carga oclusal de 

diferente angulación. 

4. Indicar jerárquicamente la graduación de tensión-deformación recibidas 

por el sistema implante-hueso-aditamentos protésicos con diferente tipo 

de atornillamiento, en situaciones de carga oclusal de diferente 

dirección. 

5. Comparar y mostrar qué diferencias existen entre la cantidad de tensión-

deformación transmitidas al implante, hueso periimplantario y 

aditamentos protésicos en función de la dirección de la carga oclusal y 

tipo de atornillamiento empleado. 
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6. Mostrar y especificar la localización y distribución del estrés en el 

implante, hueso periimplantario y aditamentos protésicos para cada tipo 

de atornillamiento en función de la dirección de la carga oclusal. 

7. Señalar la influencia de la axialidad o no de la fuerza oclusal y del tipo 

de atornillamiento empleado en la localización y distribución de la 

tensión-deformación en las restauraciones unitarias implantosoportadas. 

8. Comparar e indicar cuál de las variables (dirección de la carga, tipo de 

atornillamiento) y qué categoría de ellas es la más favorable en la 

localización y distribución de la tensión-deformación sufrida por el 

implante, hueso periimplantario y aditamentos protésicos de una 

prótesis unitaria implantosoportada. 

 

Para dar respuesta a los objetivos planteados y admitir o rechazar la 

hipótesis formulada, diseñamos un plan de investigación tipo estudio 

experimental “in vitro” con la técnica de análisis mediante elementos 

finitos. 
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IV. MATERIAL Y METODOLOGÍA 

 

4.1.- Modelo de trabajo o espécimen 

4.2.- Modelización de los componentes 

4.3.- Procedimiento de registro y medida 

4.4.- Análisis estadístico 
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4.1. MODELOS DE TRABAJO O ESPECÍMENES 

 

 Para dar respuesta a la hipótesis de trabajo y los objetivos planteados 

inicialmente se decide realizar un estudio in vitro mediante análisis con 

elementos finitos utilizando para ello dos modelos de trabajo que simulan 

la rehabilitación mediante prótesis unitaria implantosoportada a nivel del 

segundo premolar mandibular izquierdo de un paciente, empleando para el 

primer modelo una restauración de Cr-Co y porcelana feldespática 

atornillada transvesralmente y para el segundo, la misma restauración con 

atornillamiento transoclusal sobre los que simularemos diferentes 

situaciones de carga. 

 Ambos modelos de trabajo están formados por una porción de hueso 

humano a nivel del segundo premolar mandibular, como hicieron otros 

autores (Natali et al., 2006a, 2006b), de calidad tipo A-2 de acuerdo con la 

clasificación de Lekholm and Zarb (1985) por ser éste el que se encuentra 

de forma más habitual en la mandíbula (Sahin et al., 2002)(FIGURA 17). 

 

 

 

 

FIGURA 17: Clasificación de Lekholm and Zarb de los diferentes tipos de 

hueso según sus dimensiones y calidad. 

            

           

 Este bloque de hueso está formado por un núcleo de hueso trabecular 

denso rodeado por una gruesa capa de hueso cortical denso. Puesto que 
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ambos tipos de hueso (cortical y trabecular) presentan diferencias 

estructurales, se consideró necesario atribuir diferentes propiedades 

mecánicas a cada uno de ellos tal y como hicieron otros autores (Sevimay 

et al., 2005a; Natali et al., 2006a), de manera que el hueso periimplantario 

quedó dividido en cuatro zonas diferenciadas para el estudio: hueso cortical 

(HC), hueso trabecular (HT), hueso cortical de transición (HCT) y hueso 

trabecular de transición (HTT), teniendo estos dos últimos un grosor de 

1mm en sentido horizontal .  

  Sobre la porción de hueso descrita, se introduce un implante 

Standard Plus de Straumann Dental Implant System (ITI; Instut Straumann 

AG, Waldenburg, Switzerland) de 4,1 mm de diámetro y 10 mm de 

longitud tal y como hicieron Alkan et al. (2004) (FIGURA 18).  

 

                       

FIGURA 18: Imagen del implante ITI empleado en nuestro estudio para su 

modelización. 

            

            

 Dicho implante está realizado en una aleación de titanio, 

concretamente el Ti6Al4V (Sevimay et al., 2005a) y se caracteriza por 

presentar en su plataforma un hombro de 45º que permite una distribución 

óptima de las cargas y mínimo microespacio entre implante y prótesis. La 

zona del cuello mide 1,8mm en altura, es de superficie lisa no tratada y se 
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encuentra por encima del hueso permitiendo un manejo de los tejidos 

blandos teniendo en cuenta la anchura biológica. Para la unión con el pilar, 

presenta una conexión tipo cono morse de 8º de inclinación que permite  

una distribución uniforme de la carga así como uniones estables entre el 

implante y el pilar, evitando que éste rote gracias a la presencia de un 

octógono interno que garantiza un reposicionamiento preciso de la prótesis 

al tiempo que provee resistencia ante fuerzas rotacionales bajo cargas 

funcionales y parafuncionales (Sutter et al., 1996). La región intraósea del 

implante es cilíndrica con la punta redondeada y presenta un paso de rosca 

contínuo, con superficie SLA (Sand-blasted, Large grit, Acid-etched), que 

está chorreada y grabada con ácido, y pertenece al grupo de superficies 

moderadamente rugosas. 

Hasta ahora, tanto la porción de hueso como el implante son 

comunes para ambos modelos. Sin embargo, en cuanto al pilar, en nuestro 

estudio empleamos dos pilares con diferente morfología pero que presentan 

idéntica conexión al implante. Así, en el primer modelo empleamos el pilar 

SynOcta TS para coronas y puentes de atornillamiento transversal (Sutter et 

al., 1996) (FIGURA 19). 

 

FIGURA 19. Imagen del pilar SynOcta TS sobre el implante, tornillo del 

pilar, casquillo y tornillo transversal. 
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Este pilar consta de tres partes: cuerpo, tornillo de base y un anillo 

de soporte que es microsoldado por láser al cuerpo del pilar. La base del 

pilar SynOcta TS se conecta al implante  mediante un cono morse de 8 

grados y un sistema antirrotacional octogonal y se atornilla a 35N mediante 

un tornillo del pilar. Este tornillo de base tiene una altura de 4mm y un 

diámetro de 2mm y presenta una cabeza cónica de 15º a través de la cual 

transmite la fuerza de tensión hacia el anillo de soporte mejorando la unión 

de la base con el implante, al mismo tiempo que se alcanza un torque de 

aflojamiento que es prácticamente idéntico al de apretamiento. Por otra 

parte, la porción externa del pilar presenta una altura de 4mm y unas 

paredes paralelas de 6 grados de inclinación así como un sistema 

antirrotacional octogonal que facilita el correcto posicionamiento de 

restauraciones unitarias evitando su rotación sobre la plataforma del 

implante. A su vez, este pilar admite 16 posiciones diferentes sobre el 

implante, al presentar dos orificios para el tornillo transversal, uno 

orientado hacia la superficie, y otro segundo orificio hacia el canto del 

octógono permitiendo esta versatilidad de posiciones escoger la más 

adecuada en virtud de la posición del implante (FIGURA 20) y poder así 

dar respuesta a todas las situaciones clínicas (Higginbottom, 1997; 

Mendonca et al., 2002).  

Para el segundo modelo, empleamos el pilar SynOcta 1,5 para 

prótesis atornilladas transoclusalmente  que, como hemos comentado, su 

porción interna o base presenta las mismas características que el pilar 

SynOcta TS en cuanto al tipo de conexión y tornillo empleados. Sin 

embargo, su porción externa o cuerpo es diferente,  presentando una altura 

de 1,5 mm y un sistema antirrotacional octogonal que impide la rotación de 

la corona sobre el implante (FIGURA 21). 
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FIGURA 20. Imagen que muestra la variación de los orificios de entrada 

del tornillo transversal en el pilar que permite conseguir 16 posiciones del 

pilar sobre el implante para la inserción del tornillo. 

  

                                     

 

FIGURA 21. Imagen del pilar SynOcta 1,5. 

 

Para completar el conjunto, en ambos modelos se utilizó una 

corona de Cr-Co como estructura interna o núcleo de la restauración 

recubierta por porcelana feldespática de acuerdo con la literatura 

consultada (Cibirka et al., 1992; Wheeler et al., 1969; Williams et al., 

1990). El grosor de la porcelana en ambos modelos era de 2mm en la 
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periferia de la estructura metálica, asumiendo que la unión entre ambos es 

íntima, firme y estable y que se explica por atrapamiento mecánico, fuerzas 

compresivas, de Van der Waals y unión química que asumimos en el 

modelado (Shillinburg, 2000). 

Idealmente para el modelo de atornillamiento transversal, sobre el 

pilar se sitúa un casquillo que formará parte de la estructura metálica de la 

corona y que irá unido al pilar mediante el empleo de un tornillo transversal 

que se aprieta a mano (FIGURA 19). Este casquillo puede ser de oro para 

sobrecolar (Au 60%, Pt 19%, Pd 20 %, Ir 1% con un intervalo de fusión 

1400-1490ºC) o bien un casquillo de plástico para la técnica de colado 

convencional. Los casquillos de plástico están formados en un plástico 

calcinable con una vaina de rosca sobrecolable, de alto contenido en oro 

(Au 60%, Pt 19%, Pd 20%, Ir 1%, intervalo de fusión 1400-1490ºC). Sin 

embargo, en nuestro modelo con atornillamiento transversal, empleamos 

una aleación de Cr-Co a pesar de no ser una aleación noble como 

recomienda el fabricante.  

Para unir la corona al pilar, en el modelo de atornillamiento 

transoclusal, la corona presenta un orificio en su cara oclusal por donde 

accede un tornillo transoclusal SCS de 4,4 mm de longitud cuyas espiras 

unen la corona al pilar mediante apretado con llave de carraca y el 

dinamómetro a 15N (FIGURA 22). 

La corona para el modelo de atornillamiento transversal se une al 

pilar mediante un tornillo transversal de 2mm de ancho por 3 de largo que 

se aprieta a mano mediante un destornillador hexagonal TS (FIGURA 23).  

El extremo final sin espiras del tornillo transversal se apoya sobre 

el canto del orificio del pilar SynOcta TS evitando la desinserción de la 

restauración, mientras las espiras del mismo se fijan a la estructura metálica 

de la corona (FIGURA 19). 
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A la hora de valorar la unión entre los aditamentos, se consideró 

existía un ajuste correcto entre la corona, el pilar y el implante. 

De este modo, disponemos de dos modelos para nuestro ensayo en 

los que la única diferencia existente entre ambos son los pilares y el tipo de 

atornillamiento empleado y por tanto la dirección del tornillo protésico: 

- Modelo A: con atornillamiento transversal (FIGURA 24). 

- Modelo B: con atornillamiento transoclusal (FIGURA 25). 

 

                                                                  

 

 

 

 

                                                

FIGURA 22. Imagen con 

mayor detalle del tornillo 

transoclusal SCS. 

 

FIGURA 23. Imagen con 

mayor detalle del tornillo 

transversal. 

 

FIGURA 24.Modelo de implante con 

atornillamiento transversal. 

 

FIGURA 25.Modelo de implante con 

atornillamiento transoclusal. 
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3.2. MODELIZACIÓN DE LOS COMPONENTES 

 

 

A partir del modelo de trabajo comentado, se procedió a realizar la 

modelización de los componentes (implante y hueso periimplantario, pilar, 

corona y tornillos descritos) por medio de un software CAD 3D de diseño 

asistido por ordenador (Pro/Engineer Wildfire 5.0; Parametric Technology 

Corp, Needham, Massachusetts, EEUU). Dicho modelo fue simulado por la 

técnica de elementos finitos mediante el sofware ANSYS de la casa 

ANSYS Inc. que  a diferencia de otros programas, nos permite realizar 

numerosas funciones (preprocesador, soluciones, postprocesador, gráficos, 

modelado paramétrico) presentando una excelente relación calidad/precio. 

Todos los datos obtenidos se computaron con una estación de trabajo HP 

Z320, microprocesador Intel® Xeon® E3-1245v3, memoria RAM 16 GB y 

disco duro SATA de 1 TB. 

Como ya hemos comentado, el análisis mediante elementos finitos 

(AMEF) nos permite dividir virtualmente  la geometría de nuestro modelo 

de trabajo en pequeños elementos  discretos que están conectados por 

nodos, teniendo en cuenta una serie de ecuaciones diferenciales para cada 

uno de ellos, permitiéndonos  determinar su comportamiento bajo 

condiciones de carga  (Geng et al., 2001; Ismail et al., 1987; Nagasao et al., 

2002). El conjunto de nodos de la estructura va a formar una malla, y la 

cantidad de elementos y nodos en el mallado así como su distribución y 

forma se realiza de forma automática por la herramienta de mallado en 

función de la complejidad del modelo, lo que justifica que dos modelos 

estructuralmente parecidos, difieran considerablemente en sus parámetros 

de mallado, como en nuestro caso. 

Por otra parte, a cada elemento se le asigna las propiedades de 

material que representan, por lo que se obtiene un modelo virtual que 
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cumple con las características del modelo real, permitiéndonos simular 

situaciones de una forma más sencilla, precisa y detallada y que en muchos 

casos no podríamos valorar en un modelo real, o se nos haría relativamente 

difícil. Además, sobre estos modelos virtuales se aplican las condiciones de 

contorno para simular interacciones con su entorno y conseguir de esta 

manera un modelo más realista (Segerlind, 1984). 

Habitualmente, esta técnica es muy utilizada en el ámbito de la 

ingeniería debido a que muchos problemas físicos de interés se formulan 

mediante la resolución de una ecuación diferencial en derivadas parciales, a 

partir de cuya solución es posible modelar el problema objeto de estudio 

(transmisión del calor, electromagnetismo, cálculo de estructuras, etc) y  se 

encuentra automatizada en las herramientas software comerciales, llamadas 

herramientas de análisis por elementos finitos para problemas físicos tanto 

de propósito general, como aplicadas a problemas físicos particulares, 

resultando especialmente útil en nuestro campo para el estudio de la 

biomecánica en prótesis sobre implantes (Akça and Iplikcioglu, 2001; 

Geng et al., 2001; Iplikcioglu and Akça, 2002;Sutpideler et al., 2004).  

Para elaborar modelos de elementos finitos, además del diseño y 

modelización de los componentes, se necesitan asignar unas constantes 

elásticas de cada uno de los elementos y materiales del ensayo para 

conferirles sus características particulares. Una constante elástica es cada 

uno de los parámetros físicamente medibles que caracterizan el 

comportamiento elástico de un sólido deformable elástico. Un sólido 

elástico lineal e isótropo queda caracterizado sólo mediante dos constantes 

elásticas. Aunque existen varias posibles elecciones de este par de 

constantes elásticas, las más frecuentes en ingeniería estructural son el 

módulo de Young y el coeficiente de Poisson (otras constantes son el 

módulo de rigidez, el módulo de compresibilidad, y los coeficientes de 

Lamé) que son las constantes elegidas para nuestro estudio. 

http://es.wikipedia.org/wiki/Elasticidad_(mec%C3%A1nica_de_s%C3%B3lidos)
http://es.wikipedia.org/wiki/Mec%C3%A1nica_de_s%C3%B3lidos_deformables
http://es.wikipedia.org/wiki/M%C3%B3dulo_de_Young
http://es.wikipedia.org/wiki/Coeficiente_de_Poisson
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El módulo de Young o módulo eslástico longitudinal (Thomas 

Young 13 de junio de 1773 – 10 de mayo, 1829) es un parámetro que 

caracteriza el comportamiento de un material elástico, según la dirección en 

que se aplica una fuerza (Ashby y Jones 2008) y es diferente para cada 

material.(FIGURA 26) Para un material elástico lineal valor se define como 

el cociente entre la tensión y la deformación que aparecen en una barra 

recta estirada o comprimida fabricada con el material del que se quiere 

estimar el módulo de elasticidad: 

 

 

Donde: 

 es el módulo de elasticidad longitudinal. 

 es la presión ejercida sobre el área de sección transversal del 

objeto. 

 es la deformación unitaria en cualquier punto de la barra. 

La ecuación anterior se puede expresar también como: 

 

Por lo que dadas dos barras o prismas mecánicos geométricamente 

idénticos pero de materiales elásticos diferentes, al someter a ambas barras 

a deformaciones idénticas, se inducirán mayores tensiones cuanto mayor 

sea el módulo de elasticidad. De modo análogo, tenemos que sometidas a la 

misma fuerza, la ecuación anterior reescrita como: 

 

nos indica que las deformaciones resultan menores para la barra con mayor 

módulo de elasticidad. En este caso, se dice que el material es más rígido. 

http://es.wikipedia.org/wiki/13_de_junio
http://es.wikipedia.org/wiki/1773
http://es.wikipedia.org/wiki/10_de_mayo
http://es.wikipedia.org/wiki/1829
http://es.wikipedia.org/wiki/Elasticidad_(mec%C3%A1nica_de_s%C3%B3lidos)
http://es.wikipedia.org/wiki/Tensi%C3%B3n_mec%C3%A1nica
http://es.wikipedia.org/wiki/Deformaci%C3%B3n
http://es.wikipedia.org/wiki/Prisma_mec%C3%A1nico
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FIGURA 26. Representación del Módulo de Young para un material 

cualquiera. 

 Por otro lado, el Coeficiente de Poisson  (Siméon Denis Poisson 21 

de junio de 1781-25 de abril de 1840) (FIGURA 27) es una constante 

elástica que proporciona una medida del estrechamiento de sección de un 

prisma de material elástico lineal e isótropo cuando se estira 

longitudinalmente y se adelgaza en las direcciones perpendiculares a las de 

estiramiento (Fernández and Pujal 1992).  Es decir, Si se toma un prisma 

mecánico fabricado en el material cuyo coeficiente de Poisson pretendemos 

medir y se somete este prisma a una fuerza de tracción aplicada sobre sus 

bases superior e inferior, el coeficiente de Poisson se puede medir como: la 

razón entre el alargamiento longitudinal producido divido por el 

acortamiento de una longitud situada en un plano perpendicular a la 

dirección de la carga aplicada. Este valor coincide igualmente con el 

cociente de deformaciones, de hecho la fórmula usual para el Coeficiente 

de Poisson es: 

 

Para un material isótropo elástico perfectamente incompresible, este 

es igual a 0,5. La mayor parte de los materiales prácticos en la ingeniería 

rondan entre 0,0 y 0,5, aunque existen algunos materiales compuestos que 

tienen coeficiente de Poisson negativo. También hay que decir que un  

material elástico homogéneo e isótropo es el que presenta el mismo 

http://es.wikipedia.org/wiki/21_de_junio
http://es.wikipedia.org/wiki/21_de_junio
http://es.wikipedia.org/wiki/1781
http://es.wikipedia.org/wiki/25_de_abril
http://es.wikipedia.org/wiki/1840
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comportamiento mecánico para cualquier dirección de estiramiento 

alrededor de un punto. 

                  

FIGURA 27. Representación del Coeficiente de Poisson.         

 

En nuestro ensayo, la modelización del hueso y demás elementos 

estudiados se hizo de acuerdo con los módulos de Young y Poisson 

descritos en la literatura y que se recogen en la tabla I. 

 

Material 

Módulo 

de 

Young 

(E) 

(GPa) 

Módulo 

de 

Poisson 

(µ) 

Referencia 

Titanio 110 0.35 Lewinstein et al., 1995 

Aleación Co-Cr 218 0.33 
Anusavice and Phillips, 

2003 

Porcelana 

feldespática 
82.8 0.35 Eskitascioglu et al., 2004 

Hueso cortical 15 0.25 Benzing et al., 1995 

Hueso trabecular 1 0.25 

Natali et al., 2006a y b 

Zona de transición 

cortical 
10 0.25 

Zona de transición 

trabecular 
4 0.25 

    

TABLA I: Módulos de YOUNG Y POISSON de los diferentes elementos de 

los modelos. 
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Sin embargo, es necesario asumir ciertas simplificaciones que hagan 

que el proceso de modelado y obtención de los resultados sea posible 

(Baggi et al., 2008; Chang et al., 2010; Hsu et al., 2009; Maeda et al., 2007; 

Rodríguez-Ciurana et al., 2009; Schrotenboer et al., 2008) y con un coste 

de computación asumible. En este sentido, en nuestro trabajo hemos 

asumido ciertas condiciones para simplificar la modelización y el análisis.  

Por ejemplo, a la hora de valorar la unión entre los aditamentos 

entre sí y con el implante, se consideró que existía un ajuste correcto entre 

los componentes sin tener en cuenta el coeficiente de fricción ni el margen 

de tolerancia entre los mismos ni la precarga de los tornillos (Lang et al., 

2003; Djebbar et al., 2010; Jörn et al., 2014; Guda et al., 2008; Elias et al., 

2006; Moreira et al., 2013) así como tampoco el grado de 

micromovimiento entre los componentes (Saidin et al., 2012; Yamanishi et 

al., 2012). Asimismo y con el fin de simplificar ambos pilares, no 

modelizamos el anillo de soporte que va microsoldado por láser en el 

interior del pilar, por lo que el tornillo de la base apoya directamente sobre 

el pilar. Por otro lado, todos los materiales se presumieron lineales, 

elásticos, homogéneos e isótropos en base a estudios anteriores (Richter, 

1995). Hemos de comentar que un sistema construido por uno o varios 

elementos es homogéneo cuando sus propiedades son idénticas en todas sus 

partes. Si además, las propiedades direccionales (como la dilatación 

térmica, la resistencia mecánica o la velocidad de la luz) son las mismas en 

todas las direcciones, se considera que es isótropo. Por otra parte, los 

modelos estáticos lineales han sido empleados ampliamente en los estudios 

mediante elementos finitos y son considerados válidos si la estructura 

exhibe una relación lineal entre la tensión y la deformación hasta alcanzar 

un nivel de estrés conocido como límite proporcional y además todos los 

volúmenes están unidos en uno solo. 
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En nuestro trabajo, el implante se posicionó en un bloque de hueso 

que simulaba hueso cortical y trabecular como se ha referido por otros 

autores en la literatura consultada (Natali et al., 2006a; Sahin et al., 2002). 

Es importante recordar que el hueso no es isótropo ni posee elasticidad 

lineal (Geng et al., 2001), sin embargo, en nuestro estudio hemos 

considerado que sí lo es. Además, se consideró una oseointegración del 

100% de acuerdo con otros estudios similares precedentes (Petrie and 

Williams, 2007; Sahin et al., 2002) cuando la oseointegración nunca se 

produce de forma completa (Cochran, 2000, Kurniawan et al., 2012). 

Finalmente, el modelo final con atornillamiento transversal 

consistió en 32.255 elementos con 57.559 nodos, mientras que el del 

modelo con atornillamiento transoclusal estaba formado por 46.737 

elementos y 82.402 nodos. 

 

3.3. PROCEDIMIENTOS DE REGISTRO Y MEDIDA 

 

En el ensayo de carga, la fuerza utilizada fue de 300N, que es la 

considerada como fuerza oclusal para dientes posteriores citada 

habitualmente en la literatura consultada (Saidin et al., 2012; Sevimay et 

al., 2005a; Akça et al., 2003; Eskitascioglu et al., 2004) fue aplicada de 

manera estática sobre una superficie en vez de aplicarla sobre un punto 

como hicieron otros autores previamente (Baggi et al., 2008; Hsu et al., 

2009; Maeda et al., 2007; Petrie and Williams, 2007; Sahin et al., 2002). 

Concretamente, aplicamos una fuerza de 300N sobre el centro de la cara 

oclusal de nuestra restauración y en dirección  linguo-vestibular. A efectos 

de este ensayo y teniendo en cuenta el Principio de Saint-Venant, la 

aplicación de estas fuerzas en un punto o en una superficie se puede 

considerar equivalente. Este principio relata que a suficiente distancia del 

punto de aplicación de las cargas, los efectos de las mismas dependen sólo 
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de su resultante y no de su distribución, de lo que se deduce que los 

sistemas estáticamente equivalentes producen los mismos efectos (Ortiz 

Berrocal, 2003; Birsan, 2007). 

Asimismo, para cada modelo se hicieron ensayos con cuatro 

inclinaciones o angulaciones diferentes, aplicando la fuerza a 0º, 15º, 30º y 

45º respecto al eje longitudinal del implante para tratar de representar el 

mayor número de situaciones clínicas posibles y situarnos así en el peor de 

los supuestos, en contraposición de otros estudios similares consultados en 

los que sólo se aplican cargas desde 2 direcciones diferentes (Baggi et al., 

2008; Hsu et al., 2009; Maeda et al., 2007; Petrie and Williams, 2007; 

Sahin et al., 2002).  

En cuanto a la expresión de los resultados o datos, la tensión se 

calculó utilizando valores del criterio Von Misses que es el más usado en el 

AMEF para el cálculo de tensiones equivalentes.  

En la mecánica de sólidos, para predecir la falla de un material bajo 

una carga se comparan ciertos parámetros de tensión y carga cuando el 

material está sometido a una carga uni-axial. Alguno de estos criterios 

incluyen el estrés máximo normal en un punto, la tensión máxima normal, 

el estrés máximo de cizallamiento (criterio de Tresca) y el criterio máximo 

de deformación energética (alteración del estrés de Von Mises o criterio de 

estrés máximo de cizallamiento octaédrico). 

El criterio de Von Mises (Richard Von Mises, 1883-1953) postula 

que la falla de un material se produce cuando el valor máximo de la energía 

de deformación por unidad de volumen supera la energía de deformación 

por unidad de volumen requerida para causar la falla en un test de tensión 

específica del material, lo que se calcula matemáticamente mediante la 

siguiente fórmula: 

 

(σ1- σ2)2+( σ2- σ3)2+( σ3- σ1)2<=2 σy2 
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Donde σ representa las tensiones principales en los tres ejes del 

espacio y σy la tensión denominada ”yield stress” o punto en el cual el  

material excede el límite elástico y no vuelve  a su longitud original cuando 

la fuerza deja de actuar. 

La razón por la cual se utilizan los criterios de Von Mises en 

ingeniería es porque para los materiales dúctiles se ha mostrado 

experimentalmente que predicen mejor el fallo que la tensión máxima de 

cizallamiento u otros parámetros. 

Por lo tanto, la tensión equivalente Von Mises se utiliza para criterios 

de rendimiento de materiales, se calcula independientemente de las 

coordenadas de referencia de la estructura y no aporta información 

direccional del estrés, pero da suficiente información sobre los “puntos 

calientes” donde puede ocurrir el fallo de la estructura. Las tensiones 

equivalentes de Von Mises dan una distribución generalizada de tensiones 

en el material a estudiar que satisface ciertos criterios denominados 

condiciones de Von Mises que definen el criterio de fallo del material 

(Fagan et al., 2002; Fagan et al., 1999). 

Es un hecho que los desplazamientos son más predecibles que las 

cargas y tensiones en todos los modelos de elementos finitos ya que las 

cargas y las tensiones se derivan de las diferencias relativas en esos 

desplazamientos y son muy sensibles a los mismos. 

Los modelos de elementos finitos se validan mediante la 

comparación de los resultados que se obtienen con ellos y los que se miden 

de forma experimental. Antes de dicha validación, su convergencia debe 

ser comprobada. Esto determina que las características generales del 

modelo son razonables pero no asegura su exactitud por lo que , en la gran 

mayoría de los modelos actuales, los valores absolutos de las cargas que 

predicen deben ser considerados con precaución. Sin embargo, donde sólo 
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sea necesario un análisis cualitativo, el análisis puede considerarse 

adecuado (Fagan et al., 2002). 

La validación de cualquier modelo de elementos finitos es esencial 

pero extremadamente difícil debido a la inevitable y a menudo significativa 

variación fisiológica entre individuos y especímenes. La comparación con 

datos experimentales necesita una cuidadosa interpretación y análisis 

porque la validación con las simplistas condiciones de carga aplicadas 

invariablemente en el laboratorio no significa necesariamente que el 

modelo funcionará correctamente con todos los complejos regímenes de 

cargas experimentados “in vivo”. De esta manera es importante emprender 

un análisis de sensibilidad para calcular el efecto de los diferentes 

parámetros en el modelo y para identificar los parámetros particularmente 

críticos. Si la validez, precisión y sensibilidad de un modelo de elementos 

finitos son entendidas, y el modelo se aplica apropiadamente, entonces 

puede ser usado con la confianza de que producirá resultados valiosos. 

Por lo tanto, la modelización mediante elementos finitos proporciona 

gran riqueza de información sobre el comportamiento fisiológico de una 

restauración implantosoportada y/o de otros sistemas biomecánicos, reduce 

nuestra dependencia de los experimentos con animales y cadáveres y es un 

inestimable complemento a los estudios clínicos. 

Por otra parte, los diferentes valores de tensión y deformación 

experimentados por los distintos elementos finitos modelizados que 

componen cada objeto del estudio se registraron cualitativa y 

cuantitativamente. 

 La medición cualitativa se realizó mediante un sistema de 

gradación de color, donde el color rojo representa los valores más altos de 

tensión/estrés y el color azul los más bajos y donde la gama de colores 

intermedios representa los valores comprendidos entre el valor máximo y el 

mínimo para cada situación estudiada.  
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El registro de medida cuantitativo asigna los valores de tensión y 

deformación en Megapascales (Mpa). Como es sabido, la tensión es la 

fuerza aplicada por unidad de superficie, es decir, N/m². Por tanto, la 

unidad de medida es el Pascal (Pa) que representa la tensión que ejerce un 

newton por metro cuadrado de superficie. Como esa unidad es poco 

adecuada para nuestros menesteres, se prefiere hablar de Megapascales. Un 

megapascal (Mpa) representa la tensión que ejerce un newton por 

milímetro cuadrado de superficie. 

 Por otro lado, según la Ley de Wolf el hueso se adapta en función 

de las fuerzas aplicadas y a su vez, son necesarias ciertas fuerzas para 

producir la tensión/deformación necesaria para mantener la competencia 

biomecánica del hueso. Toda tensión o estrés va a producir una 

deformación proporcional que se expresa frecuentemente mediante 

unidades de microdeformación relativa (UMR, del término anglosajón 

microstrain). Cuando sobre el hueso se producen deformaciones por debajo 

de los 50-100 UMR, se va a producir una pérdida de hueso o atrofia por 

desuso, mientras que son necesarias entre 50-1500 UMR para que se 

mantenga en equilibrio la reabsorción y la aposición ósea. Entre las 1500-

3000 UMR se produce una sobrecarga leve en el hueso que normalmente es 

reparada por los mecanismos de remodelación mientras que por encima de 

las 3000 UMR se produce un aumento de las microfracturas óseas que 

sobrepasan los mecanismos de compensación dando como resultado una 

pérdida ósea final (Frost, 1992 y 2004). Es importante por tanto 

comprender que los valores de microdeformación deben oscilar entre las 

50-100 y las 3000 UMR, donde 1000 unidades de microdeformación 

relativa equivalen a una deformación del 0,1% (Isidor, 2006). De acuerdo 

con Frost (2004), una carga de 1-2 Mpa resulta en una deformación de 50-

100UMR en hueso cortical de los mamíferos adultos sanos y 60 MPa en 

3000 UMR. Es importante recordar que la fractura súbita de los huesos 
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normales se produce con 25000 UMR que equivalen a 120MPa y a una 

deformación del 2,5% y que no siempre se produce una relación lineal 

entre estrés y pérdida ósea ya que se han visto casos donde duplicando el 

estrés que originariamente producía 2000UMR se provocaron daños en el 

hueso 400 veces mayores (Pattin et al., 1996). Por tanto, debemos tomar 

estos datos con cautela y tener en cuenta que existen diferencias 

interpersonales cuando se trata de resistencia ósea. 

 

3.4. ANÁLISIS ESTADÍSTICO 

 

Los datos se analizaron descriptivamente en sus valores crudos 

comparando cualitativamente los datos obtenidos en cada ensayo y 

haciendo representaciones gráficas mediante diagramas de barras, tablas y 

otros. 
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V. RESULTADOS 

 

 

5.1. Estrés transferido al implante y hueso periimplantario con atornillamiento 

transversal y transoclusal en condiciones de carga axial y no axial. 

5.2 Localización y distribución del estrés transferido al implante y hueso 

periimplantario con atornillamiento transversal y transoclusal en condiciones de 

carga axial y no axial. 

5.3. Estrés transferido a la corona y los aditamentos protésicos con 

atornillamiento transversal y transoclusal en condiciones de carga axial y no 

axial. 

5.4 Localización y distribución del estrés transferido a la corona y los 

aditamentos protésicos con atornillamiento transversal y transoclusal en 

condiciones de carga axial y no axial. 
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5.1. ESTRÉS TRANSFERIDO AL IMPLANTE Y HUESO 

PERIIMPLANTARIO CON ATORNILLAMIENTO TRANSVERSAL 

Y TRANSOCLUSAL EN CONDICIONES DE CARGA AXIAL Y NO 

AXIAL. 

 

La  TABLA II  y la FIGURA 28 muestran los valores en 

megapascales (MPa) de las tensiones máximas sufridas por el implante, 

hueso, corona, pilar, tornillo del pilar y tornillo protésico (transversal y 

transoclusal) bajo la acción de una fuerza oclusal de 300N  de diferente 

angulación (0º, 15º, 30º y 45º de inclinación) así como su representación 

gráfica mediante diferentes diagramas.  

 

 
INCLINACIÓN DE LA CARGA EN EL 
MODELO CON ATORNILLAMIENTO 

TRANSVERSAL 

 
INCLINACIÓN DE LA CARGA EN EL 
MODELO CON ATORNILLAMIENTO 

TRANSOCLUSAL 

COMPONENTE 0º 15º 30º 45º 0º 15º 30º 45º 

Hueso 
 

60,57 
 

 
66,44 

 

 
104 

 

 
138,88 

 
52,1  59,374  80,583  96,348  

Implante 
 

123,92 
 

 
172,15 

 

 
233,27 

 
374,08 50,686  99,181  170,3  233,39  

Tornillo Pilar 
 

143,22 
 

168,57 
 

309,96 
 

 
459,14 

 
198,3  201,32  190,61  167,02  

Pilar 
 

487,48 
 

 
552,74 

 

 
1252,1 

 

 
1863,6 

 
598,74  845,28  1100,9  1283  

Tornillo Protésico 
 

69,13 
 

 
68,85 

 
58,05 83,84 365,96  659,41  828,81  950,21  

Corona 
 

215,35 
 

 
244,66 

 

 
362,48 

 

 
536,79 

 
220,32  248,23  356,93  417,62 

 

TABLA II: Valor de la tensión en MPa según el equivalente de tensión de 

Von Mises en cada componente del ensayo bajo la acción de una fuerza 

oclusal de 300N de diferente angulación con atornillamiento transversal y 

transoclusal. 
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FIGURA 28: Diagrama de barras representando las tensiones máximas en 

los distintos componentes del ensayo para cada angulación utilizando 

atornillamiento transversal (A) y  transoclusal (B). 
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ESTRÉS TRANSFERIDO AL IMPLANTE 

 

De acuerdo con la TABLA II  y la FIGURA 28, tanto el modelo con 

atornillamiento transversal como el de atornillamiento transoclusal 

presentan comportamientos similares ante todas las condiciones de carga, 

mostrando un aumento progresivo del estrés sufrido por el implante a 

medida que la dirección de la carga aumenta su angulación respecto al eje 

mayor del implante, es decir, a medida que se inclina o angula la carga, 

mayor estrés experimenta el implante.  

De esta manera, los datos revelan que en el modelo con 

atornillamiento transversal, el estrés sufrido por el implante es de 

123,92MPa cuando se aplica una carga de 300N de dirección axial. Por otra 

parte, cuando la carga se inclina 15º, el estrés aumenta hasta los 172,15MPa 

(un 38,92% mayor), para luego aumentar un 88,24%  respecto a la carga 

axial llegando hasta los 233,27MPa cuando la carga se aplica a 30º y 

finalmente aumenta más del triple (374,08MPa) cuando ésta se inclina 45º 

con respecto a la axialidad. 

Por su parte, en el modelo con atornillamiento transoclusal, el valor 

del estrés en el implante también aumenta conforme lo hace la inclinación 

de la fuerza sin ninguna excepción. Así, ante la carga axial, su valor es 

inferior a la mitad del que recibe el implante en el modelo con 

atornillamiento transversal (50,686MPa frente a 123,92MPa). Sin embargo, 

su estrés aumenta en mayor proporción a medida que la carga es más 

inclinada, tomando un valor de 99,181MPa cuando la dirección de la fuerza 

es de 15º (casi el doble), de 170,3MPa cuando es de 30º (3,36 veces mayor) 

llegando a su máximo valor para los 45º donde es mayor de cuatro veces la 

tensión para la carga axial (233,39MPa). 

En cualquier caso, al comparar ambos modelos observamos que el 

estrés soportado por el implante siempre es menor en el modelo con 
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atornillamiento transoclusal que en el  transversal independientemente de la 

inclinación de la fuerza.  Porcentualmente, la reducción del estrés sufrido 

por el implante del modelo con atornillamiento transoclusal en 

comparación al del transversal es del 59,1% para la carga axial, del 42,39% 

a 15º, del 27% a 30º y del 37,6% a 45º. 

 

ESTRÉS  TRANSFERIDO AL HUESO PERIIMPLANTARIO 

 

Según muestra la TABLA II  y la FIGURA 28, el estrés  sufrido por 

el hueso periimplantario en ambos modelos también aumenta a medida que 

la dirección de la carga incrementa su angulación respecto al eje mayor del 

implante, es decir, conforme la carga se hace menos axial.  

En el modelo con atornillamiento transversal, cuando se aplica una 

carga de 300N de dirección axial, se transfiere un estrés sobre el hueso de 

60,57MPa. Dicha tensión aumenta un 9,69% (66,44MPa) cuando la 

dirección de la carga es de 15º, un 71,7% (104MPa) cuando es de 30º y más 

del doble (2,29 veces) cuando es de 45º respecto al eje central del implante 

llegando hasta los 138,88MPa.  

Por otro lado, cuando el modelo con atornillamiento transoclusal 

recibe una carga axial, el valor del estrés sufrido por el hueso es de 

52,1MPa, que aumenta ligeramente (un 13,96%) llegando hasta los 

59,374MPa cuando la carga se inclina hasta los 15º, en tanto que para los 

30º de inclinación de la fuerza, su valor es de 80,583MPa, un 54,6% mayor 

que cuando la carga es axial. Finalmente, cuando la carga se aplica a 45º, la 

tensión en el hueso aumenta hasta casi el doble que ante la misma carga 

pero en dirección axial, llegando a los 84,9MPa. 

Al comparar ambos modelos, observamos que en el modelo con 

atornillamiento transoclusal, el hueso soporta un estrés ligeramente menor 

que en el modelo con atornillamiento transversal para todas las 
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inclinaciones de la fuerza. De este modo, la disminución del estrés sufrido 

por el hueso del modelo con atornillamiento transoclusal en comparación al 

transversal es del 13,99% para la carga axial, del 10,64% a 15º, del 22,52% 

a 30º y del 30,63% cuando la inclinación de la fuerza es de 45º. 

 

5.2. LOCALIZACIÓN Y DISTRIBUCIÓN DEL ESTRÉS 

TRANSFERIDO AL IMPLANTE Y HUESO PERIIMPLANTARIO 

CON ATORNILLAMIENTO TRANSVERSAL Y TRANSOCLUSAL 

EN CONDICIONES DE CARGA AXIAL Y NO AXIAL. 

 

 La localización y distribución del estrés en las figuras está 

representada mediante una escala colorimétrica gradual en la que los 

colores cálidos representan las zonas que sufren mayor estrés siendo el 

color rojo su mayor representante mientras que los colores fríos indican 

aquella zona donde el estrés es menor, hasta llegar al azul oscuro que es 

aquella zona que sufre menor estrés. De forma gradual, la gama de colores 

intermedios representan la degradación del estrés en cada componente del 

ensayo tras la acción de la fuerza de 300N para una determinada 

inclinación señalada en cada figura. 

Por otro lado, cada figura representa un corte que sigue la dirección 

de la fuerza (de lingual a vestibular) y en todos los casos el estrés se 

localiza en el lado opuesto a la aplicación de la carga y siempre visto desde 

distal, salvo indicación contraria. Si el estrés aparece en otros lugares, se 

traduce como zonas de carga axial o zonas de estrés de tracción si son 

cargas no axiales. 

  

 

 

 



 

126 

 

LOCALIZACIÓN Y DISTRIBUCIÓN DEL ESTRÉS 

TRANSFERIDO AL IMPLANTE. 

 

 Las figuras 29 y 30 representan respectivamente la 

localización y distribución del estrés transferido al implante en el modelo 

con atornillamiento transversal y transoclusal bajo carga axial y no axial. 

De acuerdo con las características colorimétricas observadas, en 

condiciones de carga axial, la localización del estrés para ambos modelos 

se localiza en la parte más coronal (superior) del implante y desde ahí se 

disipa hasta la espira más apical. Además, el pico de estrés se localiza de 

forma puntual y no uniforme a nivel de la plataforma del implante en su 

parte más coronal con la diferencia de que en el modelo con 

atornillamiento transversal se localiza principalmente en la parte externa 

mientras que en el modelo con atornillamiento transoclusal lo hace en la 

parte interna. Posteriormente, en el modelo con atornillamiento transversal 

el estrés se distribuye por el cuello del implante  mientras que el modelo 

con atornillamiento transoclusal lo hace hasta la quinta espira y en ambos 

modelos coincidiendo la zona de estrés con el lado donde ocurre en la 

plataforma. 

Por otro lado, a medida que la carga se inclina más, se observa que el 

estrés se localiza principalmente en el lado opuesto a la aplicación de la 

carga, en este caso, en la zona vestibular, afectando en ambos modelos la 

parte vestibular del orificio para la entrada del pilar salvo para 0º en el 

modelo con atornillamiento transversal que lo hace en la zona lingual. Por 

otro lado, el mayor pico de tensión se localiza principalmente en la parte 

vestibular externa de la plataforma del implante en el modelo con 

atornillamiento transversal salvo para cuando la carga es axial que lo hace 

en su cara lingual y la parte vestibular interna en el modelo con 

atornillamiento transoclusal. A su vez, el estrés se disipa desde oclusal 
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hasta apical en la zona vestibular en el modelo con atornillamiento 

transoclusal, llegando hasta la tercera espira (aproximadamente 2/3 de la 

longitud del implante), a partir de la cual no se visualiza estrés, mientras 

que en el modelo con atornillamiento transversal no sobrepasa la zona del 

cuello del implante y donde, al contrario que en la carga axial, la carga se 

distribiye en el lado vestibular del implante. 

A medida que aumenta la inclinación de la carga a 30º y 45º, la 

localización y distribución del estrés en el implante se concentra más hacia 

la zona vestibular del implante pero se generan zonas de tracción en la 

región lingual del modelo con atornillamiento transoclusal. Así, el estrés se 

localiza para una inclinación de 30º en la región vestibular llegando hasta la 

tercera espira, mientras que a nivel oclusal, se localiza en la cara interna de 

la plataforma del implante en su región vestibular y en la parte lingual de la 

plataforma y cuello del implante, mientras que en el modelo con 

atornillamiento transversal lo hace en torno al cuello del implante 

concentrándose en la parte más coronal del lado vestibular. 

Cuando la inclinación de la fuerza es de 45º, el estrés se localiza en 

la parte vestibular casi hasta la tercera espira del implante pero sin llegar a 

ella en el modelo con atornillamiento transoclusal mientras que a nivel de 

la plataforma del implante lo hace igual que para 30º pero con mayor 

extensión, mientras que en el modelo con atornillamiento transversal para 

45º de inclinación de la fuerza lo hace en la parte coronal del cuello del 

implante. 

En resumen, para el modelo con atornillamiento transoclusal, es 

estrés se localiza, salvo para carga axial, a nivel vestibular del implante y 

para inclinaciones de 30º y 45 también lo hace en la cara lingual, mientras 

que en el modelo con atornillamiento transversal lo hace en la zona 

vestibular salvo para 0º que lo hace en la zona lingual y para 45º que 

aparece en la zona oclusal y siempre sin sobrepasar el cuello del implante.  
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FIGURA 29. Localización y distribución del estrés a nivel del implante 

tras aplicar una fuerza oclusal de 300N de diferente angulación en el 

modelo con atornillamiento tranversal. 
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FIGURA 30. Localización y distribución del estrés a nivel del implante 

tras aplicar una fuerza oclusal de 300N de diferente angulación en el 

modelo con atornillamiento transoclusal. 
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LOCALIZACIÓN Y DISTRIBUCIÓN DEL ESTRÉS 

TRANSFERIDO AL HUESO PERIIMPLANTARIO 

 

 Las FIGURAS 31 y 32 muestran respectivamente la 

localización y distribución del estrés en el hueso periimplantario en el 

modelo con atornillamiento transversal y transoclusal bajo la acción de 

carga axial y no axial. 

Bajo condiciones de carga axial, en el modelo con atornillamiento 

transversal el estrés se localiza en la zona del hueso cortical alrededor del 

margen superior del cuello del implante, teniendo su pico en la zona 

lingual, junto a la periferia de la plataforma del mismo, extendiéndose 

levemente por la zona de hueso cortical hasta la zona del cuello del 

implante de esta cara lingual. Asímismo, también existe una zona de estrés 

en la parte lingual del hueso cortical y en menor proporción hacia la zona 

vestibular pero siempre en hueso cortical. Horizontalmente, el estrés se 

extiende por el hueso cortical llegando hasta la zona de transición entre el 

hueso cortical y trabecular por la que se propaga, más en lingual que en 

vestibular.  Por otra parte, en el modelo con atornillamiento transoclusal, 

ante esta carga axial  el estrés queda circunscrito a la periferia del cuello del 

implante en su totalidad, sin sobrepasarlo lateralmente en gran extensión y 

siempre sin pasar del hueso cortical. En cuanto al mayor pico de tensión, 

éste se localiza en la zona de hueso cortical próximo a la periferia del 

margen superior del cuello del implante. En este caso, la tensión no se 

extiende por la zona de transición entre ambos hueso tal y como ocurría en 

el caso anterior. 

Cuando la carga deja la axialidad y adquiere una inclinación 

moderada de 15º, ambos modelos presentan un patrón similar de 

distribución del estrés, dejando éste de aparecer en la periferia del implante 

para localizarse en la zona vestibular, opuesto a la aplicación de la carga, y 
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extendiéndose sin sobrepasar el hueso cortical por la zona de transición 

entre ambos huesos describiendo una forma ahusada. En el modelo con 

atornillamiento transversal, la zona de estrés es similar en cuanto a su 

extensión horizontal que el modelo con atornillamiento transoclusal, pero 

en este último presenta mayor intensidad en la escala colorimétrica. En 

cuanto a la zona de mayor estrés se localiza en ambos modelos en la zona 

cortical vestibular situada en la periferia del margen superior del cuello del 

implante, desde donde se disipa hasta el centro del implante, presentando 

mayor intensidad colorimétrica en el modelo con atornillamiento 

transoclusal.   

Al aumentar la inclinación de la carga a 30º y 45º, la distribución y 

localización del estrés en la parte vestibular es similar a cuando la 

inclinación es de 15º, sin embargo, salvo para el modelo de atornillamiento 

transoclusal a 30º, la tensión llega hasta la región lingual del hueso. Así, 

cuando sobre el modelo con atornillamiento transversal se aplica la carga a 

30º, en el lado vestibular la localización del estrés es similar a la presentada 

para 15º pero también se extiende hasta la zona lingual del hueso cortical, 

produciéndose un pico de estrés en la zona del hueso cortical en contacto 

con el margen superior del cuello del implante. Cuando la inclinación de la 

fuerza es de 45º, la distribución en este modelo es similar pero con una 

mayor intensidad en la escala colorimétrica, sobre todo en la zona lingual. 

Para el modelo con atornillamiento transoclusal, la localización y 

distribución del estrés es similar al ocurrido para 15º, salvo que para 30º de 

inclinación el estrés prácticamente llega a la región lingual del hueso 

cortical mientras que para 45º el estrés en el hueso cortical rodea la 

periferia del implante y presenta mayor intensidad colorimétrica que para 

30º. 

En resumen, el estrés para 30º y 45º se localiza en la cara vestibular 

del hueso cortical y, salvo para los 30º del modelo con atornillamiento 
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transoclusal, también lo hace en su cara lingual y va aumentando su 

intensidad colorimétrica conforme lo hace la inclinación de la fuerza. Es 

importante destacar que para ambos modelos y todas las situaciones de 

carga, el estrés se localiza en la zona de hueso situado a nivel de la periferia 

del cuello del implante. 

 

 

  

  

 

FIGURA 31. Localización y distribución del estrés a nivel del hueso 

periimplantario tras aplicar una fuerza oclusal de 300N de diferente 

angulación en el modelo con atornillamiento transversal. 
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FIGURA 32. Localización y distribución del estrés a nivel del hueso 

periimplantario tras aplicar una fuerza oclusal de 300N de diferente 

angulación en el modelo con atornillamiento transoclusal. 
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5.3. ESTRÉS TRANSFERIDO A LA CORONA Y LOS 

ADITAMENTOS PROTÉSICOS CON ATORNILLAMIENTO 

TRANSVERSAL Y TRANSOCLUSAL EN CONDICIONES DE 

CARGA AXIAL Y NO AXIAL. 

 

 

ESTRÉS TRANSFERIDO A LA CORONA 

 

 

La TABLA II y la FIGURA 28 exponen el estrés transferido a la 

corona para ambos modelos y en diferentes condiciones de carga. De 

acuerdo con ellas,  en ambos modelos la corona experimenta un 

comportamiento lineal aumentando la tensión con la inclinación de la 

fuerza. Así, en el modelo con atornillamiento transversal, cuando actúa una 

carga axial de 300N, experimenta un  estrés de 215,35MPa, para aumentar 

hasta los 244,66MPa a los 15º(un aumento del 13,61%) y de nuevo 

aumentar progresivamente a medida que la carga se va haciendo más 

oblicua  de manera que, cuando la inclinación de la fuerza es de 30º, su 

valor aumenta un 68,32% (362,48MPa) mientras que cuando la inclinación 

es de 45º el valor del estrés sufrido por la corona lo hace en 2,49 veces más 

que cuando la carga es axial alcanzando un valor de 536,79 MPa. 

Del mismo modo, en el modelo con atornillamiento transoclusal, el 

valor del estrés experimentado por la corona sufre un aumento progresivo a 

medida que lo hace la inclinación de la fuerza. De esta manera, cuando 

sobre este modelo se aplica una fuerza vertical de 300N, el valor de la 

tensión sufrida por la corona es de 220,32 MPa. Este valor incrementa un 

12,67% (248,23MPa) cuando la fuerza se aplica a 15º con respecto al eje 

del implante y un 62% cuando lo hace a 30º tomando para esta dirección un 

valor de 356,93MPa. Por último, cuando sobre el modelo se aplica una 

fuerza a 45º, la corona sufre un estrés de 417,62MPa, lo que supone un 
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89,55% mayor que cuando la carga se aplica en dirección axial. 

Cuando comparamos ambos modelos entre sí, cabe destacar que la 

tensión en la corona es prácticamente igual en ambos modelos cuando la 

carga es axial, pero muy ligeramente mayor en el modelo con 

atornillamiento transoclusal (2,3%) cuando la carga se aplica a 0º y también 

es mayor a los 15º (1,45% mayor) mientras que cuando la carga es de 30º y 

45º su valor es menor. Sin embargo, cuando la fuerza se aplica a 30º, para 

el modelo con atornillamiento transoclusal el estrés en la corona se reduce 

un 1,53% y cuando se aplica a 45º lo hace en un 22,12% con respecto al 

modelo con atornillamiento transversal. 

 

 

 ESTRÉS TRANSFERIDO A LOS ADITAMENTOS PROTÉSICOS: 

PILAR Y TORNILLOS. 

 

ESTRÉS TRANSFERIDO AL PILAR 

 

 

La TABLA II y la FIGURA 28 muestran que en ambos modelos la 

tensión aumenta conforme lo hace la inclinación de la fuerza. Así, en el 

modelo con atornillamiento transversal, cuando se aplica una fuerza de 

300N en dirección axial, el pilar SynOcta TS experimenta un estrés de 

487,48Mpa que se incrementa un 13,38% cuando la dirección de la carga es 

de 15º llegando hasta los 552,74MPa y más del doble (2,56 veces) cuando 

la carga se aplica a 30º llegando a los 1252,1MPa. Cuando la fuerza se 

aplica a 45º, el pilar SynOcta TS presenta una tensión máxima de 

1863,6MPa, lo que supone un incremento de 3,82 veces la tensión generada 

por la aplicación de una carga axial. 
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En el modelo con atornillamiento transoclusal, al igual que en el caso 

anterior, el estrés en el pilar SynOcta 1,5 aumenta a medida que lo hace la 

inclinación de la fuerza. Así, al aplicar una carga de 300N en dirección 

axial, el pilar SynOcta 1,5 sufre un estrés de 598,74 MPa. Este valor 

incrementa un 41,17% cuando la carga se aplica a 15º adoptando un valor 

de 845,28MPa y un 83,87% (1100,9MPa) cuando se aplica a 30º. 

Finalmente, cuando la inclinación de la fuerza es del 45º, el estrés en el 

pilar SynOcta 1,5 es de 1283MPa, lo que supone un incremento de 2,14 

veces (más del doble) con respecto a la aplicación axial de la carga. 

 Por otra parte, hay que destacar que, al igual que ocurría con la 

corona, el estrés en el pilar es menor en el modelo con atornillamiento 

transversal (pilar SynOcta TS) cuando la inclinación de la carga es de 0º y 

15º y en el modelo con atornillamiento transoclusal (pilar SynOcta 1,5) 

cuando la carga se aplica a 30º y 45º. Así, cuando la fuerza se aplica 

paralela al eje del implante, la tensión en el pilar SynOcta 1,5 es un 22,82% 

mayor que en el pilar SynOcta TS y cuando se aplica a 15º el estrés es un 

52,92% mayor en el pilar SynOcta 1,5 que en el pilar SynOcta TS. Por el 

contrario, cuando la fuerza se aplica a 30º de inclinación, es estrés sufrido 

por el pilar SynOcta 1,5 es un 12,08% menor que en el pilar SynOcta TS y 

un 31,16% menor que en el SynOcta TS cuando la fuerza se aplica a 45º 

con respecto al eje mayor del implante. 

 Es importante destacar que el mayor estrés sufrido por todos los 

componentes en nuestro estudio se registró en el pilar de ambos modelos.  

 

ESTRÉS TRANSFERIDO AL TORNILLO DEL PILAR 

 

 Con respecto al tornillo del pilar en el modelo con atornillamiento 

transversal, el valor de su estrés aumenta a medida que lo hace la 

inclinación de la fuerza. De esta manera, cuando sobre este modelo se 
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aplica una fuerza vertical de 300N, el tornillo sufre un estrés de 143,22 

MPa, valor que aumenta un 17,7% (168,57MPa) cuando la fuerza se ejerce 

con una angulación de 15º. Este valor aumenta más del doble (2,16 veces) 

cuando la fuerza se aplica a 30º sufriendo el tornillo una tensión de 

309,96MPa y más del triple (3,2 veces) cuando la carga se aplica a 45º, 

llegando hasta los 459,14MPa. 

 Por su parte, en el modelo con atornillamiento transoclusal, el estrés 

del tornillo del pilar presenta unos valores alternantes con la variación de la 

angulación de la fuerza. Así, cuando se aplica una fuerza de 300N en 

dirección axial, el estrés del tornillo del pilar es de 198 MPa, valor que 

aumenta un 1,5% hasta los 201,32 MPa cuando la carga se aplica a 15º de 

angulación con respecto a la axialidad. Sin embargo, para los 30º de 

angulación de la fuerza, el estrés en el tornillo disminuye un 3,88% con 

respecto a su valor para una carga axial, alcanzando un valor de 190,61 

MPa y finalmente toma un valor de 167,02MPa para una inclinación de 

45º, lo que supone una reducción del estrés en el tornillo del pilar del 

15,77% con respecto a la carga axial. 

 Cuando comparamos ambos modelos entre sí, encontramos que, al 

igual que ocurría para la corona y el pilar, el estrés en el tornillo del pilar es 

menor para 0º y 15º en el modelo con atornillamiento transversal y para 30º 

y 45º en el modelo con atornillamiento transoclusal. De esta manera, 

obtenemos que la tensión en el modelo con atornillamiento transoclusal es 

un 38,45%  y un 19,42% mayor  para las inclinaciones de 0º y 15º con 

respecto al modelo con atornillamiento transversal y un 38,51% y  63,63% 

menor que en el modelo con atornillamiento transversal cuando la 

inclinación de la carga es de 30º y 45º respectivamente. 
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ESTRÉS TRANSFERIDO AL TORNILLO PROTÉSICO 

 

 Finalmente y tal y como podemos observar en la TABLA II y la 

FIGURA 28, el valor del estrés en el tornillo de la prótesis varía 

sustancialmente según se emplee un sistema de atornillamiento u otro. Así, 

el tornillo protésico del modelo con atornillamiento transversal (tornillo 

transversal)  muestra un comportamiento no lineal al variar la inclinación 

de la fuerza  oclusal, pues la tensión disminuye conforme aumenta la 

inclinación de la fuerza para volver a aumentar cuando la angulación de la 

fuerza es de 45º donde adquiere su máximo valor. De esta manera, cuando 

aplicamos una fuerza vertical de 300N sobre el modelo con atornillamiento 

transversal, el tornillo transversal sufre un estrés de 69,13MPa, valor que 

apenas disminuye un 0,41% (68,85MPa) cuando la carga se aplica a 15º y 

hasta un 16,03%  (58,05MPa) cuando la carga se aplica a 30º para aumentar 

hasta su valor máximo de 83,84MPa cuando la carga se aplica a 45º de 

inclinación con respecto al eje mayor del implante, donde la tensión se 

incrementa en un 21,27% con respecto a la carga axial. 

 Sin embargo, cuando se trata del modelo con atornillamiento 

transoclusal, el tornillo de la prótesis presenta un estrés que aumenta de 

forma proporcional al incremento de la angulación de la fuerza. De esta 

manera, ante una carga axial de 300N, presenta un estrés de 365,96MPa, 

valor que aumenta un 80,19% llegando a los 659,41MPa cuando la fuerza 

se aplica con una angulación de 15º respecto a la vertical. Este valor 

aumenta más del doble (2,26 veces) cuando la carga se aplica a 30º donde 

el tornillo de la prótesis toma un valor de 828,81MPa y en 2,6 veces con 

respecto a la axialidad cuando la carga se aplica a 45º, tomando su valor 

máximo para esta inclinación de la fuerza  llegando a los 950,21MPa. 

 Cuando comparamos ambos modelos, encontramos que el valor del 
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estrés en el tornillo transversal es siempre inferior al del tornillo de la 

prótesis del modelo con atornillamiento transoclusal para todas las 

inclinaciones estudiadas. De esta manera, ante una fuerza vertical, la 

tensión en el tornillo transoclusal es 5,29 veces superior al tornillo 

transversal y 9,57 veces mayor cuando la fuerza se aplica a 15º de 

inclinación. Cuando se aplica una fuerza a 30º, la tensión en el tornillo 

transoclusal es más de 14 veces mayor que en el tornillo transversal, 

mientras que cuando la fuerza se aplica a 45º, el estrés en el tornillo 

transoclusal es 11,33 veces mayor que el  tornillo transversal para el mismo 

valor de inclinación de la fuerza. 

Finalmente y comparando los diferentes aditamentos protésicos entre 

sí, encontramos que en el modelo con atornillamiento transversal, cuando 

la fuerza oclusal tiene una dirección axial al eje del pilar, el componente 

que mayor tensión recibe es el pilar con 487,48MPa , más de 7 veces de la 

que recibe el tornillo tranversal (69,13 MPa) y más de 3 veces de la que 

recibe el tornillo del pilar (143,22 MPa); tendencia que se mantiene aunque 

en diferente proporción  cuando varía la angulación de la fuerza oclusal 

respecto  al eje pilar/implante. Mientras, en el modelo con atornillamiento 

transoclusal, al aplicar una fuerza de 300N en dirección vertical, el 

componente que más estrés sufre también en el pilar con 598,74MPa, más 

de 3 veces la tensión del tornillo del pilar y 1,6 veces la tensión que sufre el 

tornillo protésico, además de suponer más de 11 veces la tensión que sufre 

el implante, que es el componente que menor tensión sufre ante la carga 

axial (50,686MPa). 
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5.4. LOCALIZACIÓN Y DISTRIBUCIÓN DEL ESTRÉS 

TRANSFERIDO A LA CORONA Y LOS ADITAMENTOS 

PROTÉSICOS CON ATORNILLAMIENTO TRANSVERSAL Y 

TRANSOCLUSAL EN CONDICIONES DE CARGA AXIAL Y NO 

AXIAL. 

 

 

 

 

LOCALIZACIÓN Y DISTRIBUCIÓN DEL ESTRÉS 

TRANSFERIDO A LA CORONA. 

 

 

 Las FIGURAS 33,  34 y 35  muestran la localización y distribución 

del estrés en la corona bajo diferentes condiciones de carga en los modelos 

con atornillamiento transversal y transoclusal respectivamente. 

 De acuerdo con las imágenes, cuando se aplica una carga de 300N 

independientemente de la inclinación de la misma, el estrés se localiza en la 

periferia de la estructura metálica donde la corona toma contacto con el 

hombro del implante. 

 A medida que se va inclinando la fuerza, el estrés va adquiriendo una 

mayor intensidad en la escala colorimétrica y se va distribuyendo por el 

interior de la estructura metálica de la corona, siendo tanto más extenso 

cuanto mayor es la inclinación de la fuerza. Además, en el modelo con 

atornillamiento transversal el estrés también se localiza en la parte inferior 

y distal al orificio de entrada del tornillo transversal y en la cara oclusal. En 

cuanto al pico de tensión, para todos los supuestos, éste se encuentra en el 

canto interno de la estructura metálica para ambos modelos estudiados. 
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FIGURA 33. Distribución del estrés a nivel de la corona tras aplicar 

una fuerza oclusal de 300N de diferente angulación en el modelo con 

atornillamiento transversal (visión lingual). 
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FIGURA 34. Distribución del estrés a nivel de la corona tras aplicar 

una fuerza oclusal de 300N de diferente angulación en el modelo con 

atornillamiento transversal(visión vestibular). 
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FIGURA 35. Distribución del estrés a nivel de la corona tras aplicar una 

fuerza oclusal de 300N de diferente angulación en el modelo con 

atornillamiento transoclusal. 
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LOCALIZACIÓN Y DISTRIBUCIÓN DEL ESTRÉS 

TRANSFERIDO AL PILAR PROTÉSICO. 

 

Las FIGURAS 36 y 37 muestran la localización y distribución del 

estrés del pilar en los modelos con atornillamiento transversal y 

transoclusal respectivamente bajo diferentes condiciones de carga. 

En el modelo de atornillamiento transversal, para todas las 

situaciones de carga, el estrés se localiza principalmente a nivel del cono 

interno del pilar, presentando el mayor pico de estrés en la zona del cono 

interno inmediatamente coronal al sistema antirrotacional. Cuando la carga 

es axial, la distribución del estrés se localiza principalmente en la cara 

lingual del cono interno, disipándose desde esta posición en sentido oclusal 

y gingival de la zona lingual del pilar, mientras que para 15º la tensión se 

reparte por todo el cono interno, especialmente por la zona vestibular, y 

superficie más coronal del pilar, mientras que para 30º y 45º se localiza en 

la zona vestibular del cono interno inmediatamente coronal al sistema 

antirrotacional, disipándose hacia oclusal y gingival de esta zona vestibular, 

aumentando en la zona oclusal del pilar conforme aumenta la inclinación 

de la fuerza. 

Por el contrario, en el modelo con atornillamiento transoclusal 

cuando la carga es axial, el estrés se localiza en la parte superior del pilar y 

en las aristas de la interfase entre el cono interno y el cuerpo del pilar, 

teniendo la mayor intensidad colorimétrica en el canto interno mesiolingual 

de la entrada del tornillo protésico. Cuando la carga se inclina ligeramente 

hasta los 15º, la distribución de la tensión varía ligeramente hacia el lado 

contrario de la aplicación de la carga, quedando distribuida por la parte 

superior del cuerpo del pilar pero más hacia vestibular, afecta a las aristas 

vestibulares situadas entre el cuerpo del pilar y el cono interno y también 

en las aristas vestibulares del sistema antirrotacional del cono interno. 
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Finalmente, cuando la carga se aplica a 30º y 45º, aparecen tres 

zonas de estrés, situados en la parte superior del pilar, en la zona de unión 

vestibular entre el cuerpo del pilar y el cono interno y en las aristas 

vestibulares del sistema antirrotacional del cono interno del pilar. A 

diferencia de lo que ocurría a los 15º, estas zonas están más diferenciadas y 

presentan mayor intensidad en la escala colorimétrica en el canto lingual de 

la parte superior del cuerpo del pilar. Cabe destacar que para 45º, la 

intensidad de la zona lingual de la parte superior del cuerpo del pilar es 

mayor que para 30º y que para 45º además aparece una cuarta zona de 

tensión situada en la zona de transición lingual entre el cuerpo del pilar y el 

cono interno. 

En resumen, la localización y distribución del estrés en el pilar 

protésico en el modelo con atornillamiento transversal se localiza en torno 

al cono interno y acentuándose en la cara lingual para 0º, repartida por el 

cono interno para 15º y por vestibular para 30º y 45º y en el modelo con 

atornillamiento transoclusal lo hace en la parte superior del cuerpo del pilar 

y aristas entre el cuerpo del pilar y el cono interno para una carga axial, 

mientras que bajo cargas no axiales se diferencian 3 zonas de estrés situdas 

en la parte superior del cuerpo del pilar, zona de transición vestibular entre 

el cuerpo del pilar y cono interno y zona vestibular del sistema 

antirrotacional del cono interno, apareciendo una cuarta zona diferenciada 

en la zona lingual de transición entre el cuerpo del pilar y el cono interno 

para carga de 45º de inclinación.  
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FIGURA 36. Distribución del estrés a nivel del pilar tras aplicar una 

fuerza oclusal de 300N de diferente angulación en el modelo con 

atornillamiento transversal. 
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FIGURA 37. Distribución del estrés a nivel del pilar tras aplicar una 

fuerza oclusal de 300N de diferente angulación en el modelo con 

atornillamiento transoclusal. 
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LOCALIZACIÓN Y DISTRIBUCIÓN DEL ESTRÉS EN EL 

TORNILLO DEL PILAR 

 

Las FIGURAS 38 a 40  muestran la localización y distribución del 

estrés en el tornillo del pilar bajo carga axial y no axial en el modelo con 

atornillamiento transversal y transoclusal. 

En el modelo con atornillamiento transversal, cuando se aplica una 

carga vertical o axial de 300N, el estrés en el tornillo del pilar se distribuye 

por la zona oclusal de la cabeza del tornillo, presentando en la zona lingual 

el pico máximo de estrés seguido por la zona vestibular en menor grado, 

también se localiza para esta angulación en la parte cónica del cuello del 

tornillo y en las espiras del mismo. 

Si se modifica la dirección de la carga y ésta deja de ser axial, ante 

una carga de 15º la tensión también se localiza en las tres zonas ya 

comentadas, pero al contrario que para 0º, aumenta la intensidad en la zona 

vestibular de la región coronal de la cabeza del tornillo y con menor 

intensidad en la zona lingual. Finalmente, la tensión también se localiza a 

nivel del cuello de la parte cónica de la cabeza del tornillo y la parte 

externa de las espiras del mismo. Cuando la carga toma una inclinación de 

30º, la tensión se localiza principalmente en la zona coronal de la cabeza 

del tornillo, siendo su pico de estrés en la zona vestibular y lingual, en el 

cuello principalmente en la zona vestibular y en las espiras. Mientras que 

para 45º de inclinación la tensión se localiza en la parte coronal de la 

cabeza del tornillo, especialmente por la zona vestibular y en menor grado 

en la lingual, cuello del tornillo principalmente por vestibular y las espiras 

del mismo.  

Por el contrario, en el modelo con atornillamiento transoclusal, 

encontramos principalmente dos zonas de estrés (vestibular y lingual). Para 

facilitar su observación, la FIGURA 39 representa el estrés en el tornillo 
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del pilar visto desde lingual mientras que la FIGURA 40  respresenta el 

estrés en el tornillo del pilar visto desde vestibular. De esta manera, cuando 

sobre el tornillo del pilar actúa una carga axial o de 15º, el estrés en la cara 

lingual se sitúa en la primera y quinta espira del tornillo mientras que en la 

cara vestibular el pico de estrés está localizado en la tercera espira, en 

ambos modelos de forma puntual y circunscrita a esta cara.  

Por otra parte, cuando sobre el modelo actúa una carga a 30º, el 

estrés se sitúa en la parte cónica de la cabeza del tornillo y en la primera y 

quinta espira en la cara lingual mientras que en la cara vestibular lo hace en 

en la tercera espira donde se produce el pico de estrés. 

Finalmente, cuando la fuerza actúa a 45º, en la cara lingual del 

tornillo es estrés se localiza al igual que para los 30º, en la parte cónica de 

la cabeza del tornillo y en la primera y quinta espira pero también en el 

cuello del tornillo del pilar. Por otra parte, en la cara vestibular del tornillo 

el estrés se localiza en la tercera espira, donde al igual que para los 30º, 

tiene el pico de intensidad, que también está presente en el cuello del 

tornillo. 
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FIGURA 38. Distribución del estrés a nivel del tornillo del pilar tras 

aplicar una fuerza oclusal de 300N de diferente angulación en el modelo 

con atornillamiento tranversal. 
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FIGURA 39. Distribución del estrés a nivel del tornillo del pilar tras 

aplicar una fuerza oclusal de 300N de diferente angulación en el modelo 

con atornillamiento transoclusal visto desde lingual. 
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FIGURA 40. Distribución del estrés a nivel del tornillo del pilar tras 

aplicar una fuerza oclusal de 300N de diferente angulación en el modelo 

con atornillamiento transoclusal en visión vestibular. 
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LOCALIZACIÓN Y DISTRIBUCIÓN DEL ESTRÉS EN EL 

TORNILLO PROTÉSICO (TRANSVERSAL Y TRANSOCLUSAL) 

 

Las FIGURAS 41 y 42  muestran  la localización y distribución del 

estrés en el tornillo protésico para el modelo con atornillamiento 

transversal (tornillo transversal) y transoclusal (tornillo transoclusal) 

respectivamente bajo la acción de carga axial y no axial. 

Cuando sobre el tornillo transversal actúa una carga de 300N, 

independientemente de la inclinación de la fuerza, el pico de estrés se 

localiza a nivel de la última espira del tornillo en su parte inferior y desde 

ahí se distribuye hacia la parte oclusal del tornillo. Cuando la carga se 

aplica a 0º y 15º la localización y distribución de la tensión es muy similar, 

hallándose el pico de estrés a nivel de la última espira desde donde se 

distribuye hacia oclusal sin llegar a las dos primeras espiras. Por otra parte, 

cuando la carga se aplica a 30º, la tensión se localiza en la última espira y 

se distribuye por la cara oclusal y gingival de las cuatro últimas espiras, 

mientras que para 45º, la tensión se localiza en la zona gingival de la última 

espira, desde donde se distribuye por la cara gingival de las últimas cinco 

espiras, insinuándose también en la punta o parte apical del tornillo 

transversal. 

Por otra parte, cuando se aplica una carga axial de 300N sobre el 

modelo con atornillamiento transoclusal, el estrés se localiza 

principlamente en el cuello del tornillo transoclusal, así como también en 

los 2/3 de la parte superior de la cabeza del mismo pero con menor 

intensidad en este último. Por otra parte, cuando se modifica la dirección de 

la carga y ésta pierde la axialidad, la localización y distribución de la 

tensión permanece en las zonas citadas (cabeza y cuello) pero se desplaza 

ligeramente hacia la cara vestibular del tornillo, presentando el pico de 

estrés a nivel del cuello. Asímismo, para la inclinación de 15º el estrés se 
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localiza en la cara vestibular desde donde se disipa hacia lingual pero sin 

llegar a ella a diferencia de lo que ocurría para la carga axial, dejando libre 

de estrés los 2/3 apicales de la cabeza del tornillo y la parte lingual del 

cuello, mientras que para 30º y 45º el estrés se localiza a nivel de todo el 

contorno del cuello del tornillo y la cara vestibular de la cabeza del mismo, 

desde donde se disipa hacia lingual dejando libre de tensión los 2/3 apicales 

de la cabeza del mismo para ambas inclinaciones. Cabe destacar que para 

cuando la fuerza de ejerce a 45º de inclinación, aparece una tercera zona de 

estrés en la cara lingual del cuello del tornillo donde se produce un pico de 

estrés.   

 

 

  

  

 

FIGURA 41. Distribución del estrés a nivel del tornillo transversal tras 

aplicar una fuerza oclusal de 300N de diferente angulación. 
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FIGURA 42. Distribución del estrés a nivel del tornillo transoclusal tras 

aplicar una fuerza oclusal de 300N de diferente angulación. 
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VI. DISCUSIÓN DE LOS RESULTADOS 

 

6.1.- Del material y metodología empleados. 

6.2.- Del estrés transferido al hueso periimplantario y de su 

localización-distribución. 

6.3.- Del estrés transferido al implante y de su localización-distribución. 

6.4.- Del estrés transferido a los aditamentos protésicos y de su 

localización-distribución. 
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6.1.- DEL MATERIAL Y METODOLOGÍA EMPLEADOS 

 
 En nuestro ensayo se empleó el análisis mediante elementos finitos 

(AMEF) que ha sido utilizado en el campo de la odontología desde hace 

más de treinta años  para evaluar el comportamiento biomecánico de los 

implantes, hueso periimplantario, aditamentos protésicos y restauraciones 

implantosoportadas proporcionando una serie de datos adicionales a los 

experimentos de laboratorio y  permitiendo, entre otras cosas, investigar 

condiciones fisiológicas sin ningún tipo de limitaciones, siempre y cuando 

consideremos la complejidad de caracterizar las situaciones clínicas 

particulares, respetando los parámetros modelados como las condiciones de 

carga, las condiciones de contorno y las propiedades de los materiales 

(Holmes and Loftus, 1997; Sato et al., 1999; Williams et al., 1990). 

Sin embargo, su aplicación no está exenta de limitaciones, puesto 

que para llevar a cabo los métodos de cálculo, es necesario asumir ciertas 

simplificaciones debido a la complejidad de los modelos de estudio. Estas 

simplificaciones relacionadas con las propiedades de los materiales, la 

geometría del modelo y las condiciones de carga, dan lugar a que los 

resultados no necesariamente se correspondan con la situación clínica a 

estudiar por lo que deben ser interpretados con prudencia y, siempre que 

sea posible, deben ser contrastados mediante estudios in vivo. Por tanto, los  

resultados obtenidos mediante AMEF son sólo válidos para el modelo 

estudiado y para las características estudiadas y siempre teniendo en cuenta 

las simplificaciones consideradas. Para poder inferirlos clínicamente, han 

de considerase las características particulares en cuanto a la geometría del 

hueso, del implante, las propiedades de los materiales empleados y las 

características de contorno (Geng et al., 2001). Además, estos resultados 

deben considerarse cualitativamente pero no cuantitativamente pues su 

valor numérico dependerá de la sofisticación del modelo empleado (Misch 
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and Ismail, 1993). (Barbier et al., 1998; Stegaroiu et al., 1998a), esto es, 

podemos admitir como válidas la localización y distribución del estrés pero 

no así su valor numérico.  

En cuanto a las propiedades de los materiales, éstas van a influir en 

gran medida en los resultados obtenidos, pudiendo modelarse como 

isotrópicas, transversalmente isotrópicas, ortotrópicas o anisotrópicas, 

aunque en la mayoría de los estudios, y también en el nuestro, las 

consideramos homogéneas y linearmente isotrópicas para simplificar los 

modelos (Chang et al., 2010; Assunçao et al., 2010; Cruz et al., 2009; 

Özcelik et al., 2011; Kurniawan et al., 2012).  

Así, a la hora de modelizar el hueso periimplantario hemos 

empleado una porción de hueso mandibular a nivel del segundo premolar, 

tipo A-2 de la clasificación de Lekholm and Zarb (1985), que es la más 

utilizada por los clínicos para referenciar el tipo de hueso empleado, tal y 

como hicieron otros autores (Baggi et al., 2008; Natali et al., 2006a, 2006b) 

proporcionando diferentes propiedades mecánicas al hueso cortical y 

trabecular representados por su módulo de Young y Cociente de Poisson. 

Sin embargo, cabe destacar que en la literatura consultada, encontramos 

ligeras diferencias entre los módulos de Young y Poisson empleados para 

el hueso y cuyos valores máximos y mínimos podemos ver en la TABLA 4,  

lo que dará lugar a diferencias entre los resultados obtenidos (Natali et al., 

2006b).  
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 VALOR MÁXIMO 

(AUTOR) 

VALOR MÍNIMO 

(AUTOR) 

HUESO 

CORTICAL 

MÓDULO DE 

YOUNG 
20,7 (Saab et al., 2007) 13 (Hsu et al., 2007) 

COEFICIENTE DE 

POISSON 
0,30 (Saab et al., 2007) 

0,25 (Benzing et al., 

1995) 

HUESO 

TRABECULAR 

MÓDULO DE 

YOUNG 

1,6 (Moreira et al., 

2013) 

1 (Ciftci and Canay, 

2001) 

COEFICIENTE DE 

POISSON 

0,31 (Borchers et al., 

1983) 

0,25 (Natali et al., 

2006a y b) 

 

La TABLA III muestra alguno de los valores máximos y mínimos 

encontrados en la literatura para el Módulo de Young y Coeficiente de 

Poisson del hueso cortical y trabecular. 

 

Además, las propiedades del hueso, como el resto de materiales 

empleados en nuestro estudio, se consideraron homogéneas y con 

elasticidad lineal e isotrópicas, como hicieron también otros autores en 

estudios similares al nuestro (Gardner, 2005; Hsu et al., 2009; Maeda et al., 

2007; Petrie and Williams, 2007; Sahin et al., 2002). Es decir, las 

propiedades del mismo se asumieron iguales en todas las direcciones del 

espacio y donde son necesarias dos propiedades elásticas independientes 

como son el módulo de Young y el coeficiente de Poisson para definirlo, 

cosa que no ocurre en el caso de la mandíbula, aunque estas propiedades se 

suelen asignar a los modelos óseos mandibulares por su simplicidad 

(Kurniawan et al., 2012).  Sin embargo, está bien documentado que las 

propiedades de los tejidos vivos y especialmente de la mandíbula, son 

diferentes, donde el hueso cortical de la madíbula es  anisótropo , esto es, 

con distintas propiedades en las diferentes direcciones del espacio (Geng et 

al., 2001; Kurniawan et al., 2012) y no homogéneo, aunque para simplificar 

los modelos, en algunos estudios lo consideran transversalmente isotrópico 

(Kurniawan et al., 2012; Cochran, 2000) , donde con cinco propiedades 

elásticas independientes las que se utilizan para definirlo, en lugar de las 
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nueve para un material ortotrópico (independencia en las tres direcciones 

pero simetría en cada eje perpendicular) o las 21 que se necesitan para un 

material anisotrópico derivadas de la ley de Hook (Kurniawan et al., 2012). 

Recientes estudios han concluido que esa anisotropía del hueso tiene un 

efecto significativo en  la tensión y deformación periimplantaria y que por 

tanto debe ser tenida en cuenta en la biomecánica mediante AMEF (Liao et 

al., 2008) lo que está en desacuerdo con lo propuesto por O´Mahony et al. 

(2001), que entienden que la diferencia de distribución de la 

tensión/deformación al realizar esta suposición es casi imperceptible 

(O´Mahony et al., 2001). 

Por otro lado, en cuanto a la morfología del hueso empleado, en 

nuestro estudio hemos empleado una porción de hueso mandibular a nivel 

del segundo premolar para los dos modelos para disminuir el tiempo de 

computación y modelado y facilitar su comparación al disminuir las 

variables, empleando el tipo A-2 de la clasificación de Lekholm and Zarb 

(1985) y con ensanchamiento apical, tal y como encuentran Hudieb et al. 

(2010) como más frecuente. Sin embargo, otros estudios emplean 

morfologías óseas diferentes a la nuestra, modelando el hueso mandibular 

completo (Iplikcioglu and Akça, 2002), empleando un cilindro de hueso 

(Akça and Cehereli, 2006), bloques de hueso (Sevimay et al., 2005 a y b) o 

hemimandíbulas (Achour et al., 2011; Merdji et al., 2010) y obteniendo las 

imágenes a partir de las tomografías  computerizadas o resonancias 

magnéticas de los pacientes (Natali et al., 2006b; Lin et al., 2009) y 

posterior diseño CAD (Kurniawan et al., 2012). No obstante suponen 

tiempo y coste computacional elevado/adicional, además de no mejorar el 

modelo, ya que se ha comprobado que modelar una porción de hueso a una 

distancia superior a los 4,2 mm mesial o distal al implante no modificaba la 

precisión del AMEF (Teixeira et al., 1998). 
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Otra consideración realizada en este trabajo es que el implante estaba 

recubierto por hueso en toda su periferia y hasta  1,8 mm de la plataforma 

del implante, sin tener en consideración la presencia de cráteres ni pérdidas 

óseas periimplantarias, al contrario de como hicieron  Rodríguez-Ciurana et 

al. (2009) y Akça and Cehreli (2006), ni otra serie de consideraciones 

anatómicas que, como hemos comentado, puedan repercutir en los 

resultados obtenidos. También  hemos considerado un grado de unión 

oseointegrada entre el hueso y el implante del 100%, a sabiendas que este 

hecho no ocurre en la realidad en el sentido de que no existe una superficie 

de contacto entre el hueso y el implante absoluta, al contrario que  Guan et 

al. (2010) en cuyo estudio  emplean una superficie oseointegrada del 50% 

para el hueso trabecular y 100% para el cortical o como hicieron 

Kurniawan et al. (20012), quienes modelizaron una unión entre hueso e 

implante del 25%, 50%, 75% y 100% encontrando que el tipo de hueso y 

grado de oseointegración influían a la relación estrés/deformación de 

manera que para menor estrés y deformación se necesita hueso más denso y 

con mayor superficie de oseointegración, al contrario de lo que encuentran  

Papavasiliou et al., (1997) que concluyeron en su trabajo que el porcentaje 

de superficie oseointegrada entre hueso e implante no afecta a los niveles 

de estrés y su distribución bajo cargas axiales y no axiales mediante 

AMEF.  

Por otro lado, en el presente estudio, seleccionamos un implante 

roscado en dos piezas de 4,1 mm de diámetro por 10mm de longitud de la 

casa Straumann que ha sido empleado en otros estudios con AMEF 

(Sevimay et al., 2005 a y b; Wu et al., 2010; Chang et al., 2013a; 

Degerliyurt et al., 2010; Akca  and Cehreli., 2006; Koca et al., 2005; 

Eskitascioglu et al., 2004). La interacción entre el implante y su entorno es 

muy importante en el éxito de la rehabilitación, donde ciertos factores 

como su forma, diámetro, longitud, diseño de superficie y posicionamiento 
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espacial entre otros (Geng et al., 2004; Verry et al., 2007; Baggi et al., 

2008) van a determinar la localización y distribución del estrés y por tanto 

influir en los resultados obtenidos. 

 En cuanto al diámetro y longitud, la mayoría de los estudios 

coinciden en que un aumento de la longitud y el diámetro del implante se 

traduce en una menor transferencia de estrés al terreno de soporte, pues 

suponen un aumento de la superficie de contacto entre el hueso y el 

implante (Guan et al., 2009; Chun et al 2002), aunque por otra parte mucho 

son los estudios que apuntan que el aumento del diámetro del implante 

tiene un papel más importante que el aumento de la longitud del mismo 

(Himmlová et al., 2004; Petrie and Williams 2007; Qian et al.,2009)  lo que 

parece razonable puesto que, como hemos visto, la tensión se suele 

localizar en la cresta ósea en los estudios con AMEF. Sin embargo, 

dependiendo de la calidad del hueso, el tratamiento de superficie y 

geometría de la rosca (paso, forma y profundidad) va a influir en la 

efectividad el implante. Así, cuando el hueso es de baja densidad, el 

incremento de la longitud del implante parece ser más favorable en cuanto 

a la disminución del estrés en el terreno de soporte (Roberts et al., 1994 ),  

prefiriéndose los implantes roscados  a los lisos y cilíndricos (Misch and 

Bidez, 2008).  

Como material para el implante empleamos el titanio grado IV 

comercialmente puro, siendo este el más empleado en el AMEF para los 

implantes y que viene determinado por su módulo de Young y Coeficiente 

de Poisson. En la literatura consultada encontramos diferencias en cuanto al 

módulo de Young y Poisson del titanio (rango entre 120 (Jörn et al., 2014)  

y 102 (Hsu et al., 2007) para el módulo de Young  y 0,30 (Chang et al., 

2013a)  y 0,37 (Moreira el al., 2013) para el coeficiente de Poisson) aunque 

con menor variabilidad que para el hueso lo que repercutirá en los 

resultados obtenidos. Otros autores han empleado otros materiales como el 



 

163 

 

zirconio o el CFR-Peek (carbon fiber reforced-poly ether ether ketone) que 

ha demostrado ser un excelente sustituto del titanio en aplicaciones 

ortopédicas, aunque no presenta ventajas en relación al empleo del titanio 

(Sarot et al., 2010).  

En nuestro estudio, empleamos un único de diseño de implante para 

ambos modelos, pero este estudio se podía enriquecer empleando diferentes 

tipos de diseño de implantes pues entender los efectos de diferentes diseños 

en diferentes calidades de hueso es importante en la selección del implante 

y el éxito a largo plazo de los mismos (Misch, 1990; Papavasiliou et al., 

1997). Sin embargo, autores como Lin et al. (2009) entienden que el diseño 

del implante es lo menos importante en lo que a transferencia de tensión al 

terreno de soporte se refiere, primando la posición del implante así como 

las condiciones de carga a las que está sometido. Esta opinión está de 

acuerdo con la ofrecida por Bozkaya et al. (2004) donde al estudiar 

diferentes tipos de implantes concluyen que el diseño o tipo de implante 

sólo es significativo cuando se emplean cargas superiores a 1000 N, es 

decir, en pacientes bruxistas/con parafunciones.   

Con respecto a los aditamentos protésicos y la relación de unión 

entre sí y al implante, debemos tener en cuenta una serie de factores que 

pueden influir en el comportamiento biomecánico del conjunto como son el 

material empleado, el grado de ajuste entre componentes, el coeficiente de 

fricción o rozamiento y la precarga de los tornillos puesto que la variación 

del diseño y características de los componentes va a producir diferencias en 

la tensión/deformación y distribución de las cargas alterando la transmisión 

de la fuerza al terreno de soporte (Adell et al., 1981; Haas et al., 2002). 

Además, todas las interfases entre los componentes se consideraron 

perfectamente acopladas y con ajuste pasivo, sin contabilizar discrepancias 

ni verticales ni laterales entre los mismos simulando una situación ideal, 

hecho que influirá en las complicaciones clínicas como la fractura o 
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aflojamiento del tornillo (Geng et al., 2001; Hebel and Gajjar, 1997).  

Tampoco consideramos el coeficiente de rozamiento entre los componentes 

como otros autores (Lin et al., 2008; Alkan et al., 2004; Wu et al., 2010), 

consiguiendo de este modo modelos más simples pero menos realistas. El 

patrón de distribución del estrés será diferente dependiendo de los 

materiales así como del grado de “ajuste” entre los componentes y su 

rozamiento, lo que puede considerarse una limitación  inherente a nuestro 

estudio. 

Con respecto a la conexión empleada, los sistemas más conocidos de 

conexión son el hexágono externo e interno y más recientemente la 

conexión tipo cono morse, donde un cono se enfrenta a otro (Perriard et al., 

2002), que se presenta con muchas ventajas, como el poder disminuir la 

contaminación bacteriana entre el implante y la prótesis, mejorar estética y 

biológicamente la calidad del tejido periimplantario así como reducir el 

riesgo de pérdida del tornillo protésico (Sutter et al., 1993; Binon et al., 

1994) y por tanto es la que empleamos en nuestro estudio. Hansson (2003) 

encontró que el pico de estrés en la intefase hueso-implante generado por 

una interfase cónica era menor que la producida por una junta a tope, al 

igual que encuentran Merz et al. (2000) al comparar mediante AMEF una 

junta a tope con una conexión tipo cono morse encontrando que la 

conexión de pilar cónico fue superior mecánicamente y ayudo a explicar su 

significativamente mejor estabilidad a largo plazo en aplicaciones clínicas. 

En nuestro estudio, pretendemos valorar el comportamiento 

biomecánico del atornillamiento transversal en prótesis unitaria 

implantosoportada, por lo que empleamos como pilar en el primer modelo 

el pilar SynOcta Ts para atornillado transversal y en el segundo el SynOcta 

para atornillado transoclusal, ambos de la casa Straumann, por ser ésta de 

las pocas casas que ofrecen pilares para atornillamiento transversal al 

tratarse ésta de una técnica poco conocida y sobre la que hay poca 
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información. El inconveniente de emplear un pilar para atornillamiento 

transversal es que no existen estudios con AMEF sobre ellos, limitándose a 

casos clínicos con nula utilidad estadística o biomecánica y no pudiendo 

por tanto ser comparables con  nuestro estudio.  

Por otra parte, en la literatura consultada apenas existen estudios en 

los que se estudie la biomecánica de los aditamentos protésicos, salvo 

Álvarez-Arenal et al. (2013),  sino que se centran más en la transmisión de 

la carga al terreno de soporte, donde para simplificar los modelos, en 

algunos trabajos sólo emplean un pilar de cicactrización en lugar de una 

restauración (Chun et al., 2006; Maeda et al., 2007; Sahin et al., 2002) y 

llegando incluso a no modelar ningún aditamento protésico sino que se 

aplica la carga directamente sobre el implante (Natali et al., 2006b). 

Por otra parte, empleamos tornillos de titanio para unir los diferentes 

componentes entre sí cuya morfología intenta reproducir la original 

empleada por la casa Straumann para estas restauraciones y de cuya 

variación repercutirá en el resultado final. En nuestro caso, empleamos el 

mismo material para los tornillos, implante y pilar al igual que hicieron 

otros autores (Sevimay et al., 2005 a y b;  Sarot et al., 2010; Chang et al., 

2013a; Balik et al.,  2012), mientras que, para obtener modelos más 

realistas, Jörn et al. (2014) emplean diferentes propiedades para el titanio, 

empleando unos valores para el tornillo mientras que para implante y pilar 

usan el mismo. Además, la modificación del material empleado para los 

tornillos permitiría obtener modelos más prácticos, puesto que en la 

realidad clínica, además de los tornillos de titanio, también se emplean 

otros materiales como el acero inoxidable, oro o titanio sometido a un 

proceso de carburación (superficie DLC: Diamond-Like Carbon). 

En nuestro trabajo no tuvimos en cuenta la precarga de los tornillos 

ni por tanto los coeficientes de fricción, al contrario de como hicieron Jörn 

et al. (2014) que modificaron el coeficiente de fricción en el tornillo 
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encontrando que la precarga aumentaba conforme disminuía el coeficiente 

de fricción (entre 0,2 y 0,5) que a su vez aumentaba la tensión en los 

componentes, concluyendo que la precarga del tornillo debería incluirse en 

los estudios con AMEF para una evaluación realista del estrés entre el 

implante y el pilar y que el coeficiente de fricción influencia  

significativamente el valor de la precarga del tornillo y modifica el estrés 

en el complejo implante-pilar, por lo que nuestros resultados deberán ser 

interpretados con cautela y teniendo en cuenta las simplificaciones 

realizadas. Aunque los resultados obtenidos en este AMEF están próximos 

a la realidad clínica, el empleo de un solo material y no tener en cuenta la 

precarga de los tornillos puede considerarse otra limitación presente en 

nuestro trabajo. 

Con respecto a la resturación, se modelizó una corona compuesta 

por un núcleo de Cr-Co y recubrimiento de porcelana feldespática como se 

hizo en trabajos anteriores (Cibirka et al., 1992; Williams et al., 1990; 

Wheeler, 1969). Sin embargo, cuando revisamos la literatura, podemos 

encontrar estudios que indican que el empleo de materiales de bajo módulo 

de elasticidad, como el acrílico o el composite, mejoran la transmisión del 

estrés al terreno de soporte minimizando la fuerza de impacto. Es el caso 

del antiguo modelo matemático de Skalak (1983), que defendía el empleo 

de dientes artificiales en resina acrílica, pues los consideraba capaces de 

absorber la carga oclusal y no transmitir tanta tensión al hueso 

perrimplantario o como Gracis et al. (1991) que encuentran una reducción 

de la fuerza de impacto del 50% al comparar resina foto o 

termopolimerizable con cerámica y aleaciones de metales nobles usados 

como materiales de restauración en prótesis sobre implantes. Otra 

investigación más reciente, también in vitro, muestra en un modelo 

simulado de hueso periimplantario y robot capaz de reproducir los 

movimientos y las fuerzas masticatorias, que la cerámica transmitía 
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significativamente mayores fuerzas que tres tipos de resina composite 

(Conserva et al., 2009) y finalmente Erkmen et al. (2011) que encuentran 

mayores valores de tensión con aleaciones de Cr-Co y porcelana 

comparada con composite reforzado con fibra de vidrio. En esta dirección 

también apunta el estudio de Sevimay et al., 2005b en el que concluyen que 

la asociación entre porcelana feldespática y metal junto con el empleo de 

estructuras realizadas en In-Ceram generan más estrés que el empleo de 

porcelana y metal noble o coronas realizadas con IPS Empress 2.   

Aunque las investigaciones que comparan los materiales de 

recubrimiento no son estrictamente comparables entre si y a nuestro ensayo 

porque se emplean variables diferentes en cuanto a tipo de prótesis y 

extensión, material empleado para el recubrimiento, aleación y forma de la 

supraestructura, valores de las cargas, tipo de hueso e implantes, en general 

y al contrario de lo comentado anteriormente, muestran resultados de un  

menor estrés en los tejidos de soporte asociado al uso de materiales con 

mayor módulo de elasticidad como la porcelana o aleaciones de Cr-Co, 

aunque algunos no son concluyentes. En esta línea, Sergötz (1997) 

comprobó que la combinación Cr-Co y porcelana produce una distribución 

de la tensión más favorable, al comparar mediante AMEF diferentes 

materiales de estructura (resina, composite y porcelana) y recubrimiento 

(oro, plata-paladio, cromo cobalto y aleaciones de titanio) al poseer un 

módulo de elasticidad dos veces superior al oro (Sevimay et al., 2005b) 

pero menor flexibilidad, siendo esta menos de la mitad que para la misma 

estructura hecha de aleación de alto contenido en oro (O´Brien, 1997).  

En la literatura odontológica también hay artículos con datos que 

muestran que no hay diferencias significativas o son similares los valores y 

distribución del estrés en implantes y hueso periimplantario con el uso de 

porcelana, resina acrílica, resina de composite y aleación de oro, sea en 

prótesis fija implantosoportada de tres unidades (Papavasiliou et al., 1996; 
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Stegariou et al., 1998), en prótesis unitaria (Wang et al., 2002; Juodzbalys 

et al., 2005; Gomes et al., 2011) o de arcada completa mandibular (Sergötz, 

1997); ya sea mediante estudios con AMEF al comparar composite , 

acrílico, porcelana y corona entera de cromo níquel (Santiago Junior et al., 

2013) o incluso mediante extensiometría (Stegaroiu et al., 2004; Hobkirk 

and Psarros, 1992) en los que tampoco encuentran diferencias entre el uso 

de porcelana o resina. Cibirka et al. (1992), en un estudio in vitro, 

compararon la transmisión de fuerzas al hueso humano por superficies 

oclusales de oro, porcelana y resina y no encontraron diferencias 

significativas en el cociente de absorción de fuerzas entre los 3 materiales 

(Papavasiliou et al., 1996). Algunos autores piensan que esto puede ser 

debido principalmente a que su volumen y rigidez comparados con el de la 

estructura metálica y el implante es muy pequeño  (Juodzbalys et al., 2005).  

Por otra parte,  también se señala que el mayor aumento de estrés en los 

implantes fue con resinas en carga axial (Stegariou et al., 1998) o que para 

materiales con bajo módulo de elasticidad había mayor concentración de 

estrés en los tornillos (Sergötz, 1997), lo que lleva a concluir que no se 

puede considerar que las resinas tengan un efecto mecánico protector, no 

obstante, en un estudio retrospectivo de cohortes con más de 18 años de 

seguimiento se relatan similares complicaciones biológicas y técnicas 

usando aleaciones de Cr-Co y oro recubiertas con porcelana o acrílico 

(Teigen and Jokstad, 2012). 

Y al contrario, otros artículos más recientes relatan mayor 

transmisión de estrés a la supraestructura con resina acrílica y de composite 

y otros materiales con un menor módulo de Young comparados a 

porcelana, sea en prótesis parcial fija implantosoportada de tres unidades 

(Ciftçi and Canay, 2001; Eraslan et al., 2010), de dos unidades comparado 

a cerámica y aleación de oro (Wang et al., 2002) o en prótesis unitaria con 

datos que muestran que la distribución del estrés es más favorable con 
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materiales de alto módulo de elasticidad como porcelana/titanio o zirconio 

(Assunçao et al., 2010; Dejak et al., 2012). 

La mayor transmisión de estrés al terreno de soporte al emplear un 

recubrimiento de bajo módulo de Young puede explicarse en tanto que éste 

relaciona el estrés (tensión) y la deformación de un material, de tal manera 

que nos informa del cambio de longitud (deformación longitudinal) que 

experimenta el material por efecto del estrés provocado por una fuerza, es 

nuestro caso fuerza oclusal de compresión. Para un mismo estrés, los 

materiales con alto módulo de elasticidad como la porcelana, se deforman 

menos que aquellos con un módulo de elasticidad bajo como la resina 

acrílica. En cualquier caso, cuando un cuerpo o material se deforma (se 

acorta) por acción de una fuerza de compresión, al mismo tiempo se alarga 

en sentido perpendicular a la fuerza, siendo el coeficiente de Poisson el que 

relaciona la deformación longitudinal y la transversal, de tal manera que 

para un material con módulo de Young pequeño combinado con un módulo 

de Poissson alto como los asignados a la resina acrílica hacen que se 

deforme mucho con poca energía o tensión y lo contrario ocurrirá con la 

porcelana, que al tener un módulo elástico más alto y menor coeficiente de 

Poisson, se deforma menos con mayor consumo de energía con lo que el 

estrés transferido a la prótesis y tejidos de soporte será menor ya que la 

mayor parte de la carga aplicada se emplea en deformar longitudinalmente 

el material cerámico con mínima deformación transversal. Por el contrario, 

la mayor deformación longitudinal y transversal que sufre la resina o los 

materiales con bajo módulo de elasticidad provoca momentos de rotación y 

flexión en la supraestructura que aumenta el estrés y la concentración de 

estrés los implantes, pilares y hueso periimplantario (Stegariou et al., 1998; 

Rubo and Capello-Souza, 2010; Abreu et al., 2010). 

Además del material de recubrimiento, es importante valorar la 

composición de la supraestructura que lo sustenta. En nuestro trabajo, 
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idealmente el fabricante recomienda realizar la estructura de la restauración 

con atornillamiento transversal mediante el pilar sobrecolable en oro por su 

mayor exactitud, sin embargo, decidimos emplear el Cr-Co pues, como 

hemos visto, reduce el estrés transferido a los componentes (Williams et al. 

1990) y gracias a los nuevos sistemas CAD-CAM, es posible acercarse a 

este grado de ajuste modelizado, tal y como hicieron Chio and Hatai (2011) 

en su estudio clínico.  

 Por el contrario, la dirección de la fuerza juega un rol mayor que el 

material en el estrés transferido al hueso (Juodzbalys et al., 2005). Cuando 

se emplea el AMEF en implantología, es importante considerar no sólo las 

fuerzas axiales y horizontales sino también las oblicuas, puesto q estas 

últimas representan condiciones más realistas (Holmgren et al., 1998). En 

nuestro estudio empleamos una carga estática de  300 N y no una dinámica, 

aunque ésta sea más parecida a la realidad y produce mayor estrés en la 

interfase hueso implante (Kayabasi et al., 2006). Dicha magnitud ha sido 

empleada por otros autores ya sea de forma puntual o repartida en varios 

puntos de aplicación (Saidin et al., 2012; Koca et al., 2005; Natali et al., 

2006a; Sevimay et al., 2005 a y b; Eskitascioglu et al., 2004)  y está 

considerada dentro de la fuerza oclusal normal en el sector posterior de 

personas adultas (Van Eijden, 1991) y lejos de del rango entre 20 y 2440N 

descrito por Brunski en 1988. Aunque el rango de fuerzas empleadas en los 

diferentes estudios con AMEF es muy amplio, debemos tener en cuenta 

que los valores más altos corresponden a condiciones de carga extremas en 

pacientes bruxistas (Bozkaya et al., 2004; Judbalys et al., 2005) y los 

menores valores suelen corresponder al componente horizontal de la carga 

(Maeda et al., 2007; Achour et al., 2011; Tada et al., 2003; Balik et al., 

2012). 

En cuanto a la dirección de la fuerza, cuando se emplean elementos 

finitos, es importante considerar no sólo la carga axial sino también las 



 

171 

 

oblicuas. En nuestro trabajo hemos empleado cuatro inclinaciones 

diferentes de carga  respecto al eje longitudinal del implante (0º, 15º, 30º y 

45º)  para intentar representar todas las situaciones clínicas posibles que se 

producen durante la masticación a pesar de que los estudios sobre fuerza de 

masticación indican una variación considerable dependiendo de la zona de 

la arcada a estudiar y entre individuos por lo que no es exactamente 

comparable con otros estudios. 

 Dicha carga la aplicamos en dirección linguo-vestibular, sabiendo 

que las tensiones se localizarán más a nivel de las corticales vestibular o 

lingual en función de la resultante de la carga (Geng et al., 2001; 

Eskitascioglu et al., 2004), mientras que para una carga axial, los diferentes 

estudios indican que la resultante se localizará a nivel del hueso cortical y 

el ápice del implante (Hoshaw et al., 1994). Otros autores, sin embargo, 

utilizan fuerzas axiales (Maeda et al., 2007; Koca et al., 2005; Kurniawan 

et al., 2012; Sevimay et al., 2005 a y b; Eskitascioglu et al., 2004; Ohashi et 

al., 2010), 0º y 15º (Sahin et al., 2002), 10º y 30º (Natali et al., 2006b) o 0º 

y 45º (Hsu et al., 2009; Chu et al., 2011; Lin et al., 2008; Toniollo et al., 

2013; Ao et al., 2010) entre otras muchas combinaciones empleadas, 

reduciendo el número de situaciones clínicas estudiadas con respecto a 

nuestro trabajo. Por el contrario, en la literatura consultada, sólo el trabajo 

de Álvarez Arenal et al.(2013) emplea las mismas inclinaciones de fuerza 

que nosotros, seguido por Chun et al (2006) en el que las condiciones de 

carga empleadas fueron de 0º, 15º, 30º y 60º u otros autores que emplean 

tres direcciones diferentes (Balik et al., 2012; Merz et al., 2000; Alkan et 

al., 2004; Judbalys et al., 2005; Pellizzer et al., 2013; Geng et al., 2004; 

Holmgren et al., 1998) así como el estudio de Qian et al. (2009) donde 

estudian un rango de inclinaciones que van desde los 0º (fuerza vertical) 

hasta los 85º de inclinación. 
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Aún así, la masticación puede producir patrones de fuerza complejos 

imposibles de reproducir y aunque nuestro modelo de estudio mediante 

elementos finitos está muy próximo a la realidad clínica, debemos 

considerar esta variación respecto a la realidad como una limitación 

añadida a nuestro estudio. 

 

6.2.- DEL ESTRÉS TRANSFERIDO AL HUESO 

PERIIMPLANTARIO Y DE SU LOCALIZACIÓN-DISTRIBUCIÓN. 

 

 

 Los resultados de nuestro estudio muestran claramente un 

incremento del  estrés en el hueso periimplantario a medida que aumenta la 

inclinación de la fuerza, concentrándose en los 2 mm oclusales al mismo en 

ambos modelos estudiados siendo mayor en cualquier caso en el modelo 

con atornillamiento transversal. Estos resultados encontrados en nuestro 

ensayo eran previsibles, pues, como hemos comentado, las fuerzas axiales 

generan principalmente estrés por compresión y son bien toleradas por el 

hueso, mientras que el componente horizontal de las fuerzas genera 

tensiones de tracción y cizallamiento que son mal toleradas por el hueso. 

Pese a que algunos autores (Taylor et al., 2000) consideran que no 

existen datos que induzcan a concluir que la interfase oseointegrada 

responda de manera diferente a las diferentes apoyados en diferentes 

experimentos con modelo animal (Celleti et al., 1995; Miyata et al., 2000), 

la mayoría de los estudios encontrados en la literatura (Meijer et al., 1992; 

Meijer et al., 1993; Papavasiliou et al., 1996; Barbier et al., 1998; 

Sutpideler et al., 2004; Kitamura et al., 2005; Hsu et al., 2007) están en 

sintonía con los resultados encontrados en nuestro trabajo y a medida que 

va aumentando la angulación de la fuerza, se produce un incremento de 

estrés al hueso de soporte. 
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 Este aumento de la tensión con el aumento de la angulación de la 

fuerza encontrado, puede ser debido a que al incrementar la angulación, se 

incrementa su momento de rotación, que, como ya hemos comentado, 

determina la capacidad lesiva de una fuerza y entre los factores que pueden 

aumentarla está el ángulo formado por la fuerza con su superficie de 

aplicación (peor cuanto más se aleje de los 90º)  y el ángulo formado entre 

la dirección de la fuerza y el eje axial. Como ya hemos comentado, el 

momento de rotación de una fuerza (M) es igual al producto de la fuerza 

aplicada (F) por la distancia perpendicular desde el centro de rotación a la 

fuerza (h), es decir, M=F x h. De esta manera, al aumentar la inclinación de 

la fuerza, aumenta la distancia “h”, por lo que es fácil comprender por qué 

cuanto mayor sea la angulación de la fuerza, mayor es su capacidad lesiva 

tal y como ocurre en ambos modelos estudiados. Por otro lado, a mayor 

distancia desde el punto de aplicación de la fuerza, mayor será el momento 

de rotación (White et al., 1994) por lo que la tensión transferida al hueso 

dependerá en parte de la zona en la que la fuerza se aplica en la prótesis 

(Brunski and Hipp, 1984; Assif et al., 1996) y de la angulación que tome la 

“F” por lo que la oclusión con la arcada antagonista tiene gran importancia 

y deberá tenerse en cuenta para disminuir la tensión transmitida al hueso. 

  Si bien es cierto que en ambos modelos la tensión aumenta 

conforme lo hace la inclinación de la fuerza oclusal, dichos valores son 

menores en el modelo con atornillamiento transoclusal para todas las 

inclinaciones estudiadas, variando desde un 11,46% menor en el modelo 

con atornillamiento transoclusal con respecto al modelo con 

atornillamiento transversal para una angulación de 15º hasta un 31,23% 

menor para los 45º. Aunque no está muy claro, el atornillamiento 

transversal parece aumentar la tensión transferida al hueso periimplantario 

puesto que al presentar un pilar de mayor altura para soportar la corona, 

éste puede generar un brazo de palanca y favorecer así la concentración de 
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la tensión en la periferia del hueso conforme aumenta la inclinación de la 

fuerza o bien porque la presencia del tornillo transversal así como del 

dispositivo para su alojamiento en la estructura metálica de la corona 

favorece la concentración de la tensión en el hueso, hecho que se ve 

reflejado cuando al aplicar una fuerza axial en ambos modelos, la tensión 

se localiza principalmente en el lado lingual del modelo con 

atornillamiento transversal, coincidiendo con la posición o ubicación del 

sistema de atornillamiento transversal. Esta reducción de la tensión sufrida 

por el modelo con atornillamiento transoclusal puede ser una posible causa 

de reducción de la pérdida ósea periimplantaria mostrada en numerosos 

estudios clínicos, o dicho de otra manera, con el aumento de la angulación 

de la fuerza, el modelo con atornillamiento transversal parece ser más 

propenso a la pérdida ósea que el modelo con atornillamiento transoclusal. 

 Por otro lado, en ambos modelos e independientemente de la 

inclinación de la fuerza, el estrés se concentra en la región ósea 

periimplantaria circunscrita al hueso cortical, concentrándose en los 2mm 

oclusales al mismo en ambos modelos estudiados.  

Esta localización y distribución del estrés en la zona oclusal de hueso 

y alrededor del cuello del implante  está de acuerdo con lo citado en la 

bibliografía prácticamente sin excepción (Reiger et al., 1990;  Bidez and 

Misch, 1992; Kitamura et al., 2004; Chun et al., 2006; Cruz et al., 2009; 

Qian et al., 2009; Tabata et al., 2010; Eraslan et al., 2010; Bevilacqua et al.,  

2010; Carvalho Silva et al., 2010; Assunçao et al., 2010; Özcelik  et al., 

2011) y responde a un principio de ingeniería llamado análisis de haz 

complejo, que afirma que cuando dos materiales con módulo de elasticidad 

diferentes (como los del titanio del implante y el hueso) están en contacto y 

en uno se aplica una carga, se observará un incremento del contorno de 

estrés donde los dos materiales toman contacto en primer lugar. Además, 

como el hueso cortical presenta mayor módulo de elasticidad (de 7 a 10 
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veces superior) que el hueso esponjoso (Van Rossen et al., 1990), es lógico 

pensar que la tensión se localice en su superficie, no obstante esta región 

proporciona resistencia al conjunto y proteje al hueso trabecular cuando la 

restauración está sujeta a tensiones o cargas transversales donde el hueso 

cortical hace de fulcro, evitando la transmisión de tensión a una zona más 

débil como es el hueso trabecular. No debemos olvidar que la densidad 

ósea es uno de los principales factores que influyen en la pérdida ósea por 

sobrecarga oclusal donde el hueso de menor densidad es más propenso a 

sufrirla (Sevimay et al., 2005a). No es por tanto de extrañar que la mayor 

tasa de fracaso de implantes se encuentran en hueso de pobre densidad, 

como muestran Jaffin and Berman (1991) en un estudio de 5 años de 

implantes Brånemark, donde encontraron que de 949 implantes colocados 

en hueso tipo 1,2 y 3 se perdieron sólo el 3%, mientras que los 105 

implantes colocados en hueso tipo 4 se perdieron en un 35%. Bass and 

Triplett (1991) en su estudio relacionando el éxito del implante con la 

anatomía de la mandíbula encontraron que para 1097 implantes Brånemark 

que el hueso de calidad 4 presentó mayor tasa de fallo, al igual que 

encontraron Hutton et al. (1995) que emplearon 510 implantes para retener 

sobredentaduras. En nuestro estudio, empleamos el hueso tipo A2 de la 

clasificación de Lekholm  and Zarb (1985), que es un hueso de densidad 

media-alta, con una capa de hueso cortical gruesa y una esponjosa densa, 

que está más preparado que el  hueso esponjoso pobremente mineralizado 

para soportar el aumento de las tensiones, por lo que es de esperar que en 

los modelos estudiados en nuestro trabajo la tasa de fracaso de los 

implantes sea más baja que si empleáramos un hueso menos denso. 

Por otro lado, este aumento de tensión en el hueso que rodea en 

cuello del implante puede dar lugar a graves consecuencias clínicas, como 

la reabsorción o pérdida ósea periimplantaria. Mientras una pérdida de 

hueso alrededor del implante de 1,5-2 mm durante el primer año en 
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implantes de dos piezas es un hecho ampliamente documentado 

(Albrektsson et al., 1986; Hermann et al., 1997, 2001 a y b; Manz, 2000) y 

considerado como un fenómeno de remodelación habitual, su pérdida 

durante la función se relaciona principalmente con la colonización 

bacteriana y la sobrecarga oclusal. A pesar de no haber estudios en la 

literatura en cuanto la transmisión de estrés al terreno de soporte 

empleando uno u otro sistema de atornillamiento protético, está muy 

relacionada la pérdida de hueso periimplantario con la sobrecarga oclusal y 

la tensión sufrida en la región periimplantaria, donde muchos estudios, 

tanto clínicos como animales, han sugerido que las fuerzas oclusales que 

actúan sobre implantes correctamente oseointegrados pueden producir una 

pérdida de hueso marginal o incluso el fallo del implante (Adell et al., 

1981; Esposito et al., 1998 a y b; Isidor, 2006). A su vez, esta pérdida de 

hueso periimplantario producirá una exposición del implante, modificando 

la situación de su centro de rotación, lo que dará lugar a un aumento del 

momento de rotación y por tanto un aumento en la tensión en el hueso 

periimplantario, tal y como reflejan algunos estudios (Kitamura et al., 

2004; Akça and Cehreli, 2006). Este aumento de tensión periimplantaria 

puede dar lugar a un aumento de en la remodelación ósea produciéndose un 

círculo vicioso que podría continuar hasta la pérdida del implante. Sea 

como fuere, la sobrecarga oclusal es un factor importante en el 

mantenimiento o pérdida del hueso periimplantario, y en nuestro estudio, es 

menor la tensión o estrés producido en el modelo con atornillamiento 

transoclusal, por lo que es de esperar que sus efectos en el huso 

periimplantario sean menores. 

En cuanto a los efectos que estas cargas oclusales tienen en el hueso 

periimplantario y que puedan resultar del empleo de uno u otro tipo de 

atornillamiento, según establece Frost (1992, 2004) al igual que en otros 

huesos del cuerpo humano que reciben carga, los maxilares se adaptan a las 
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fuerzas aplicadas mediante procesos de remodelación que mantienen la 

competencia biomecánica del hueso. Este estrés biomecánico se traduce en 

una deformación del hueso que lo recibe, produciéndose un cambio en la 

dimensiones del mismo (Isidor, 2006), cuya magnitud está directamente 

relacionada con el  estrés aplicado al hueso, por ejemplo, a través de los 

implantes dentales y con las propiedades del hueso que, como ya hemos 

comentado, afectará al hueso cortical y trabecular de forma diferente, 

dependiendo de su rigidez.  Esto significa que una misma cantidad de estrés 

puede dar lugar a una cantidad diferente de deformación dependiendo de 

las propiedades del hueso.  

Por otro lado, la carga mecánica que se transmite por el empleo de un 

sistema u otro de atornillamiento va a producir estrés y deformación en el 

hueso, que puede tener un efecto positivo (anabólico) o negativo 

(catabólico), según se ha contrastado en diferentes estudios de fuerza 

ejercida y respuesta ósea (Duncan and Turner, 1995;  Hsieh and Turner, 

2001; Frost, 2004). Según la teoría del mecanostato de Frost, existen cuatro 

patrones de adaptación o respuesta ósea frente a la carga: (1) Atrofia por 

desuso, dando como resultado una pérdida ósea (50-100 UMR); (2) una 

fisiología normal (nivel de adaptación)(100-1500 UMR); (3) sobrecarga 

leve, con ganancia de hueso (1500-3000 UMR) y (4) fallo por fatiga, con 

pérdida neta de hueso (más de 3000 UMR) en donde se producen daños 

que sobrepasan la capacidad adaptativa del hueso para recuperarse y que 

equivaldrían a cargas de 60Mpa. Si ocurre el último supuesto, la fuerza que 

lo produce se denomina sobrecarga. Para que se produzca la fractura ósea 

se necesitan 120 Mpa (25000UMR)(Frost, 2004). De acuerdo con esto, en 

nuestro estudio la tensión transferida al hueso periimplantario es mayor en 

el modelo con atornillamiento transversal, por lo que es de esperar que este 

modelo sea más propenso a sufrir reabsorción ósea, siempre y cuando se 

supere el umbral de adaptación ósea. Esta relación entre tensión y pérdida 
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ósea ha sido ampliamente estudiada y la podemos encontrar estudios 

realizados en humanos y animales con diferentes resultados. 

Así, en cuanto a estudios realizados en animales, Isidor (1997) llevó 

a cabo un estudio en monos en el que comparó implantes oseointegrados 

restaurados en supraoclusión sometidos a una higiene adecuada (sobrecarga 

oclusal sin placa), con implantes también oseointegrados pero que no se 

limpiaron y a los que se provocó el acúmulo de placa mediante ligaduras de 

algodón (acúmulo de placa sin sobrecarga). Para el análisis histológico, se 

procedió al sacrificio de los animales tras 18 meses, encontrando que los 

implantes con acúmulo de placa estaban oseointegrados, aunque con 

pérdida ósea periimplantaria en forma de cráter de 0,8-4mm. Por otra parte, 

de los 6 implantes con sobrecarga oclusal, 2 habían perdido completamente 

la oseointegración, otros 2 la mantenían a nivel apical y los 2 restantes 

presentaban una pérdida ósea periimplantaria de 1,8-1,9 mm. Estos 

resultados también encuentran Miyata et al. (2000) al estudiar también en 

monos implantes libres de periimplantitis y con sobrecarga oclusal, 

encontrando que existe relación entre sobrecarga y pérdida ósea marginal.  

Para poder inferir los resultados obtenidos mediante modelos 

histológicos in vivo a los obtenidos mediante elementos finitos y poder así 

compararlos, Barbier et al. (1998) colocan dos implantes para un puente de 

tres unidades en perros, dejando en un grupo el póntico entre los dos 

implantes según diseño ideal y en otro el póntico en cantiléver distal, 

reproduciendo estas condiciones en un estudio con AMEF. Los autores 

concluyen que las zonas de mayor pérdida ósea en el estudio histológico 

coincide con las zonas de mayor estrés en el estudio con AMEF, lo que da 

lugar a pensar que la zona de mayor tensión en ambos modelos es la más 

propensa a sufrir pérdida ósea. Así, para una fuerza de 15º, en ambos 

modelos la tensión se localiza en la periferia del cuello del implante 

extendiéndose horizontalmente describiendo una forma ahusada, llegando 
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incluso en el modelo con atornillamiento transversal a la zona de transición 

entre el hueso cortical y trabecular. Esta localización y por tantola 

posibilidad de sufrir remodelación ósea es mayor en sentido horizontal para 

el modelo con atornillamiento transversal conforme aumenta la inclinación 

de la fuerza, localizándose principalmente la tensión  en ambos modelos 

para 30º y 45º en la cara vestibular del hueso cortical, salvo para 30º en el 

modelo con atornillamiento transoclusal que también lo hace en la cara 

lingual. Es importante señalar que a pesar de la multitud de estudios que 

encuentran un aumento de pérdida ósea en zonas de mayor estrés, no se ha 

conseguido relacionar con exactitud la magnitud y dirección de las cargas 

con la pérdida de hueso periimplantario, y es todavía más difícil 

controlarlas o estandarizarlas (Isidor, 2006). 

La relación entre sobrecarga oclusal y pérdida ósea también se ha 

intentado establecer en estudios realizados en humanos. Sin embargo,  

éstos son más difíciles de realizar por cuanto estudios clínicos controlados 

y aleatorizados resultan inapropiados y generan problemas éticos además 

de la dificultad de controlar los factores de fuerza, por lo que los efectos de 

las fuerzas excesivas sólo pueden ser estudiados correctamente en 

experimentos animales. Cuando revisamos la literatura encontramos 

estudios de casos clínicos que carecen de un diseño metodológico bien 

realizado por lo que deben ser tomados con cautela. Es el caso de los 

estudios realizados por Tawil (2008) y Piatelli et al. (1998) quienes hallan 3 

y 1 implante fracasado por sobrecarga oclusal respectivamente o Wiskott et 

al. (2004) quienes encontraron en un paciente sobrecarga de los 7 

estudiados y Esposito et al. (2000) quienes encontraron de 10 implantes 

fallidos 8 debidos a sobrecarga.  

Por tanto, los efectos que pueda producir la tensión transferida al 

hueso periimplantario, por ejemplo, al emplear un sistema u otro de 

atornillamiento, se ha podido establecer en animales pero no así en 
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humanos, ni mucho menos determinar su magnitud y dirección para 

conseguir unos determinados efectos. Más bien podemos encontrar que es 

la presencia o no de placa el factor que determina la pérdida ósea. Así, en 

una revisión sistemática llevada a cabo  por Chambrone et al. (2010) para 

estudiar la asociación entre sobrecarga y sus efectos en los tejidos 

periimplantarios llevada a cabo en animales, concluyen que no está bien 

establecido que una fuerza oclusal excesiva afecte catabólicamente la 

oseointegración cuando existe un control de placa adecuado, sino que ésta 

más bien parece aumentar la densidad ósea alrededor de los implantes y 

que la sobrecarga oclusal parece aumentar la pérdida ósea periimplantaria 

cuando hay presencia de placa, al igual que encuentran Naert et al. (2012). 

Los mismos resultados encuentran otros autores como Hurzeler et al. 

(1998) y Kozlovsky et al. (2007) quienes además afirman que la sobrecarga 

oclusal no es un factor causal sino desencadenante de la pérdida ósea 

periimplantaria (Kozlovsky et al. (2007).  

Por otra parte, tampoco se encuentra relación entre sobrecarga 

oclusal y pérdida ósea marginal en estudios controlados y aleatorizados 

(Jofré et al., 2010), estudios clínicos controlados (Vigolo et al., 2010) ni 

tampoco en estudios clínicos prospectivos (Rossi et al., 2010; Lindquist et 

al., 1996; Akça et al., 2006). Soló en uno de los prospectivos (Blanes et al., 

2007) se encontró más pérdida ósea en los implantes con baja relación 

corona/implante en relación a cuando se comparaban con alta relación 

coronoimplantaria y en estudios retrospectivos en pacientes humanos al 

estudiar la relación entre sobrecarga oclusal y pérdida ósea, sin embargo no 

se estudian otras causas como la perdida ósea por placa (Chang et al., 

2013b). 

De cualquier manera, nuestros resultados debemos tomarlos con 

cautela, no sólo por las simplificaciones ya comentadas que asumimos en el 

modelo de elementos finitos, sino también porque sus repercusiones 
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clínicas están basadas la  hipótesis del mecanostato de Frost, que se basa en 

la idea de un umbral a partir del cual el hueso va a adaptar su 

comportamiento (Frost 1987). Sin embargo, no importa lo lógico que esto 

parezca, pues no deja de ser una hipótesis (Akca and Cehreli, 2006) y se 

necesitan más estudios clínicos bien diseñados que apoyen los resultados 

de los AMEF. Por otra parte, la teoría del mecanostato de Frost hace 

referencia a huesos largos en respuesta a cargas estáticas, lo que difiere de 

las cargas cíclicas de la masticación, y cuyos valores deben diferir para los 

huesos maxilares (Chang et al., 2013b) por lo que su aplicación estricta al 

estudio del comportamiento de la tensión entorno a los implantes debe ser 

tomada con cautela. Es por tanto razonable asumir que con huesos de 

diferente tipo y composición, los umbrales de deformación deberán 

cambiar o modificarse individualmente, donde el sexo, la edad y las 

propiedades óseas jugarán un papel significativo (Chang et al, 2013b).  Por 

tanto, según concluyen Chang et al. (2013b) los principios del mecanostato 

de Frost se pueden aplicar a los implantes dentales pero  siguen sin estar 

claros los umbrales para los huesos maxilares como ocurre para los huesos 

largos, por lo que según los resultados de nuestro estudio, podemos 

sospechar que la mayor tensión en el hueso periimplantario producida con 

el empleo del atornillamiento transversal puede producir mayor 

remodelación ósea pero no afirmarlo, pues también puede aumentar el 

contacto entre el hueso y el implante así como la densidad ósea.  

En base a lo relatado, todas las tensiones experimentadas por los 

diferentes elementos estudiados bajo diferentes condiciones de carga 

oclusal, tanto en el modelo con atornillamiento transversal como 

transoclusal, estarían dentro de los límites de adaptación del hueso aunque, 

tal y como relatamos, es importante recordar que la pérdida ósea 

periimplantaria como consecuencia de la sobrecarga oclusal depende de 

otros factores como son la magnitud y duración de las cargas, las 
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características del hueso y el diseño del implante y aditamentos protésicos, 

por lo que nuestros resultados no serían aplicables universalmente y sólo 

son aplicables a las condiciones estudiadas. 

 

6.3.- DEL ESTRÉS TRANSFERIDO AL IMPLANTE Y DE SU 

LOCALIZACIÓN-DISTRIBUCIÓN. 

 

 
En nuestro estudio, las tensiones sufridas por el implante presentan 

comportamientos diferentes para ambos modelos estudiados. Por una parte, 

en el modelo con atornillamiento transoclusal la tensión sufrida por el 

implante muestra un aumento progresivo a medida que aumenta la 

angulación de la fuerza respecto a la axialidad. Esta tendencia está en 

concordancia con lo hallado en la literatura (Barbier et al., 1998; Hsu et al., 

2007; Kitamura et al., 2004; Meijer et al., 1993; Papavasiliou et al., 1996; 

Sutpideler et al., 2004; Chang et al., 2013a; Qian et al., 2009; Himmlová et 

al., 2004; Holmgren et al., 1998) y, como ya hemos comentado, podría 

responder a un aumento del momento de rotación de la fuerza en el 

conjunto implante-hueso. Por el contrario, en el modelo con atornillamiento 

transversal el estrés aumenta conforme lo hace la inclinación de la fuerza 

excepto cuando la inclinación de la fuerza es de 15º con respecto al eje 

mayor del implante donde se produce una leve disminución de la tensión 

con respecto al valor de la carga axial. Este comportamiento puede ser 

debido a que para 15º, la dirección de la fuerza se sitúa entre el eje mayor 

del implante y el eje del tornillo transversal, que de alguna manera 

disminuye o disipa la fuerza transferida al implante. En cualquier caso, la 

tensión es siempre mayor en el modelo con atornillamiento transversal para 

todas las inclinaciones estudiadas.  

Por otra parte, y obviando la disminución sufrida para los 15º,  los 

datos revelan que en el modelo con atornillamiento transversal, el estrés 
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sufrido por el implante es de 116,7MPa cuando se aplica una carga de 

300N de dirección axial y alcanza su valor máximo, más del triple cuando 

ésta se inclina 45º con respecto a la axialidad. Estos valores corresponden 

respectivamente al 25,26% y 79,52% del límite elástico del titanio 

comercialmente puro (TCP) que es de 462MPa (Kabayasi et al., 2006). Por 

su parte, en el modelo con atornillamiento transoclusal, el valor del estrés 

en el implante ante la carga axial, su valor es inferior a la mitad del que 

recibe el implante en el modelo con atornillamiento transversal. Sin 

embargo, su estrés aumenta en mayor proporción a medida que la carga es 

más inclinada, llegando a su máximo valor para los 45º donde es mayor de 

cuatro veces la tensión para la carga axial. Estos valores corresponden 

respectivamente al 10,97% y 50,52% del límite elástico del TCP. El 

propósito de la bioingeniería aplicado a la implantología es analizar los 

principios biomecánicos en estudios in vitro para inferir los hallazgos 

importantes como factores de riesgo en lugar de experimentarlos 

empíricamente en aplicaciones clínicas, y en nuestro estudio se observa 

que, ante una misma fuerza, los implantes que soportan prótesis retenidas 

mediante atornillamiento transversal son más propensos al fallo que los 

implantes que soportan prótesis con atornillamiento trasoclusal por 

encontrarse más próximos al límite elástico del TCP. Sin embargo, estos 

resultados obtenidos mediante el AMEF requieren ser contrastados 

mediante estudios clínicos (Iplikcioglu and Akça, 2002; Lang et al., 2003). 

Cuando se evalúa el éxito a largo plazo de los implantes dentales, su 

fracaso está relacionado a la transmisión de las cargas oclusales que pueden 

dar lugar a dos consecuencias: fallo por fatiga/fractura o reabsorción ósea 

(Kayabasi et al., 2006). En cuanto al primero, las causas que generan la 

fractura de un implante pueden dividirse en tres grupos: en primer lugar, 

dicha fractura puede deberse a defectos de fabricación, lo cual se considera 

poco probable (Balshi, 1996; Piatelli et al., 1998); en segundo lugar, a un 
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inadecuado ajuste pasivo entre la prótesis y el implante, que generaría una 

tensión constante que actuaría a su vez como factor predisponente a la 

fractura; y por último, la tercera causa de fractura sería la sobrecarga 

biomecánica, que parece ser la etiología más frecuente y que podría estar 

relacionada con hábitos parafuncionales o un inadecuado diseño de la 

prótesis. De esta manera, los hábitos parafuncionales, como el apretamiento 

o el rechinamiento de los dientes, podrían aumentar la sobrecarga de los 

implantes debido a su magnitud, duración, frecuencia y dirección de las 

cargas (Balshi., 1996). La fuerza que actúa sobre los implantes dentales lo 

hace de manera repetitiva produciendo deformación y micromovimiento 

que puede producir fallo por fatiga de los implantes (Manda et al., 2009), 

es decir, fallo por cargas dinámicas cíclicas incluso de magnitud inferior a 

las cargas estáticas, por lo que los hábitos de masticación de los pacientes 

pueden influir sobre los implantes (Gibbs et al., 2002; Brunski, 1992). No 

debemos olvidar que, aunque en nuestro estudio empleamos una carga 

estática, durante la masticación empleamos una media de 15 minutos por 

comida, las hacemos 3 veces al día a 60 ciclos por minuto (1Hz), lo que es 

equivalente a 2700 ciclos de masticación por día (Binon and McHugh, 

1996; Wiskott et al., 1995). Esta frecuencia de carga masticatoria podría 

explicar que el 56% de los pacientes con implantes fracturados eran 

bruxistas que generaban fuerzas oclusales de alta magnitud (Rangert et al., 

1995), lejos de los 300N empleados en nuestro estudio. Además, el empleo 

de cargas dinámicas cíclicas con respecto a las estáticas pueden producir un 

10-20% o más carga al implante (Kayabasi et al., 2006), lo que sumado a lo 

dicho, puede aumentar el riesgo de fracaso o pérdida de los implantes. 

Con respecto a la localización y distribución de la tensión en el 

implante, en ambos modelos y en condiciones de carga axial, la 

localización del estrés para ambos modelos se localiza en la parte superior 

del implante y desde ahí se disipa hasta la espira más apical, siendo el pico 



 

185 

 

de estrés a nivel de la plataforma del implante en su parte más coronal en 

ambos modelos con la diferencia de que en el modelo con atornillamiento 

transversal se localiza en la parte externa mientras que en el modelo con 

atornillamiento transoclusal lo hace en la parte interna. Posteriormente, en 

el modelo con atornillamiento transversal el estrés se distribuye hasta la 

tercera espira mientras que el modelo con atornillamiento transoclusal lo 

hace hasta la quinta espira y en ambos modelos coincidiendo la zona de 

estrés con la hallada en la plataforma. Además, cuando se inclina la carga, 

el estrés se localiza en ambos modelos en la cara opuesta a la de la 

aplicación de la carga (en este caso el estrés se localiza en la cara 

vestibular) salvo para las inclinaciones  de 30º y 45 que también lo hace en 

la cara lingual, siendo diferente su localización a nivel de la plataforma en 

ambos modelos. 

Si bien es cierto que no hemos encontrado documentación en la 

literatura acerca de las diferencias de comportamiento del implante con un 

sistema de atornillamiento u otro tras recibir cargas de diferente 

angulación, nuestros resultados parecen coincidir con los obtenidos por 

Chang et al. (2013a). Estos autores, estudian mediante AMEF la 

distribución del estrés en 4 implantes diferentes que soportan prótesis 

cementadas en dos tipos de hueso distintos (Tipo II y IV). Al estudiar la 

transmisión de estrés producido por una fuerza de 100N a 0º y 30º de 

angulación sobre un implante similar al nuestro, encuentran que para el 

hueso tipo II, la localización del estrés se produce en el cuello del implante 

y primeras espiras, sólo que el mayor pico de tensión lo obtienen para 30º 

entre el cuello y las primeras espiras del implante y no en la plataforma del 

mismo como en nuestro caso. Esto puede ser debido a que en nuestro 

estudio, el implante está más sumergido en el hueso, y por tanto, según el 

principio del haz complejo, la localización de la tensión tendrá lugar en 

primer lugar donde los materiales de diferente módulo de elasticidad entren 
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en contacto, en nuestro estudio, en una situación más coronal. 

Por otra parte y en cuanto a la magnitud de la tensión estudiada, en el 

estudio de Chang et al. (2013a), la tensión en el implante para los 0º y 30º 

era de 14,4268MPa y 339,8240 MPa respectivamente, es decir, 23,55 veces 

mayor para 30º que para 0º. En nuestro estudio, sin embargo, las tensiones 

halladas para estos valores fueron siempre menores y la diferencia entre los 

0º y 30º fueron de casi el doble para el modelo con atornillamiento 

transversal (116,7MPa frente a 225MPa) y de 3,36 veces mayor para 30º 

respecto a los 0º para el atornillamiento transoclusal. Resulta sorprendente 

que, aunque la fuerza empleada en nuestro estudio era mayor,  las tensiones 

en el implante fueron menores en ambos modelos estudiados que para un 

modelo similar con prótesis cementada, siempre teniendo en cuenta  las 

diferencias existentes entre ambos modelos estudiados.  

Por otra parte, algunos autores relacionan la zona de localización del 

estrés en los implantes con la zona de posibilidad de fallo de los implantes 

(Pérez et al., 2012). Por tanto, la zona situada entre la plataforma del 

implante y las primeras espiras del mismo, es la más propensa a sufrir la 

rotura del implante. Otros autores lo relacionan con la presencia de la luz 

del implante en esta zona para albergar el tornillo de retención del pilar 

(Quek et al., 2008), mientras que otros lo asocian a las condiciones de carga 

y las propiedades del titanio (Pérez et al., 2012). Sin embargo y a pesar de 

lo relatado, la fractura del implante es un hecho poco frecuente, 

produciéndose en un 0,2% de 4045 implantes estudiados y en un 0,6% de 

otros 4636 (Adell et al., 1990; Balshi, 1996; Eckert et al., 2000). 

 Según lo relatado, el empleo de uno u otro sistema de retención no 

parece tener mucha influencia en cuanto a la posible fractura del implante 

si sólo tenemos en cuenta las tensiones sufridas en el mismo, aunque cabe 

recordar que en nuestro estudio el implante del modelo con atornillamiento 

transoclusal sufre menos tensiones que el del modelo con atornillamiento 
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transversal para todas las condiciones de carga estudiadas.Por otra parte, 

como ya hemos comentado en el apartado anterior, la sobrecarga oclusal 

está asociada a la pérdida de hueso periimplantario, sobre todo si va 

asociado a la presencia de placa (Kozlovsky et al., 2007; Miyata et al., 

2000)  al sobrepasar un determinado nivel de tolerancia ósea, donde el 

modelo con atornillamiento transoclusal parece reducir esta posibilidad. 

Esta pérdida ósea periimplantaria a su vez empeora la proporción entre la 

altura de la restauración y el implante, aumentando el brazo de palanca y 

con él el momento de rotación de la fuerza. Como ya hemos comentado, 

entramos en un círculo vicioso patológico donde la carga oclusal genera 

una tensión que favorece la pérdida ósea periimplantaria, que a su vez 

aumenta la proporción corona/implante, aumentando el momento de 

rotación de la fuerza y con él la tensión transferida al hueso que produce 

pérdida ósea que hace que la sobrecarga sea aún mayor, y así 

sucesivamente (Akça and Cehreli, 2006), apoyados por estudios donde 

observan que el 92% de pacientes con fractura de implantes, presentaban 

una pérdida ósea significativa (Rangert et al., 1995). 

Por todo ello, tanto la sobrecarga oclusal junto con la pérdida ósea 

que produce y la fatiga, son los principales factores que llegan a producir la 

fractura del implante (Morgan et al., 1993), siendo la zona de mayor estrés 

la más probable de sufrir fractura, estando situada en nuestro estudio en la 

porción más coronal del implante, al igual que lo hacen otros autores 

(Kitamura et al., 2004) y coincidiendo con la zona más débil del mismo 

donde su grosor es menor para alojar el tornillo y pilar protésicos (Quek et 

al., 2008). En nuestro estudio, el empleo del atornillamiento transversal 

puede aumentar las posibilidades de fractura del implante no sólo por 

experimentar mayores tensiones en el mismo con respecto al 

atornillamiento transoclusal, sino por la probable reducción de la pérdida 

ósea periimplantaria. 



 

188 

 

6.4.- DEL ESTRÉS TRANSFERIDO A LA CORONA Y LOS 

ADITAMENTOS PROTÉSICOS Y DE SU LOCALIZACIÓN-

DISTRIBUCIÓN. 

 

 El estrés producido durante la masticación bajo fuerzas verticales, 

oblicuas y horizontales se transmite al hueso de soporte a través del 

ligamento periodontal en los dientes naturales (Cochran, 2000). En las 

prótesis dentosoportadas ese estrés se transmite al hueso de soporte a través 

de los materiales de restauración  que son soportados por los dientes pilares 

cuyo periodonto hace de mecanismo de absorción del impacto 

transmitiendo el estrés al hueso de manera similar al diente natural. Por el 

contarrio, en la prótesis sobre implantes el estrés se produce como 

resultado de las fuerzas funcionales transmitidas directamente al hueso de 

soporte a través del material restaurador, pilar e implante (Sevimay et al., 

2005b; Cochran, 2000) sin la interposición del ligamento periodontal que 

amortigue la transmisión de las cargas por lo que el análisis de cada uno de 

estos componentes es importante de cara al resultado final así como del 

éxito de nuestro tratamiento.  

 

 

ESTRÉS TRANSFERIDO A LA CORONA: LOCALIZACIÓN Y 

DISTRIBUCIÓN. 

 

  

El patrón de distribución del estrés a través del hueso periimplantario 

puede estar influenciado por el diseño de la superficie oclusal así como de 

la localización de la carga respecto a la superficie oclusal (Sevimay et al., 

2005b). En nuestro estudio, la localización de la carga estaba situada en el 

centro de la corona, concretamente en una superficie y no en un punto, al 

contrario que otros autores que aplican la fuerza en uno, dos o tres puntos 
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de la superficie oclusal (Eskitascioglu et al., 2004), en la cúspide vestibular 

y fosa distal (Sevimay et al., 2005a) y hasta repartida en 6 puntos (Sevimay 

et al., 2005b). A su vez, la geometría del modelo del diente a estudiar 

puede producir patrones de distribución del estrés que son específicos del 

modelo estudiado, es decir, el patrón puede ser diferente con cada 

modificación que se haga de la superficie oclusal de la corona. Por tanto, la 

forma de la superficie oclusal empleada en este estudio no representa el 

total de los dientes premolares por lo que los resultados obtenidos son sólo 

aplicables al modelo estudiado. 

Por otra parte, en nuestro ensayo, el comportamiento que sufre la 

corona bajo la acción de la carga es diferente en ambos modelos. Así, en el 

modelo con atornillamiento transversal experimenta un comportamiento no 

lineal con la inclinación de la fuerza, y aunque en general la tensión 

aumenta conforme lo hace la inclinación de la fuerza, cuando la inclinación 

de la carga toma un valor de 15º se produce una disminución de la tensión 

con respecto al valor de la carga axial. Mientras que en el modelo con 

atornillamiento transoclusal el valor de la tensión aumenta con la 

inclinación de la carga al igual que ocurre en la literatura consultada, 

(Oliveira de Almeida et al., 2011; Tabata et al., 2010; Sutpideler et al., 

2004; Sarot et al., 2010; Qian et al., 2009; Ding Xi et al., 2009; Chun et al., 

2005) y como ya hemos comentado en el capítulo anterior, atribuimos al 

aumento del momento de rotación de la fuerza al igual que ocurre en otros 

elementos estudiados. Sin embargo, la reducción de la tensión en el modelo 

con atornillamiento transversal cuando la carga toma un valor de 15º no es 

lo habitual, y requiere una justificación que puede estar en la presencia del 

mecanismo de anclaje del tornillo transversal, donde para esa angulación, 

la dirección de la fuerza pasa entre el eje longitudinal del implante y el del 

tornillo transversal, con lo que ésta se disipa al encontrar en su camino el 

tornillo transversal junto con la parte de la estructura metálica que lo 
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sustenta (alberga), dando como resultado una disminución de la tensión 

final sufrida por la corona bajo esta angulación.   

En nuestro estudio empleamos una corona compuesta por una 

estructura de Cr-Co recubierta por porcelana feldespática, y en la que 

valoramos el comportamiento de todo el conjunto, a diferencia de  

Eskitascioglu et al. (2004) o Sevimay et al. (2005b) que valoraron el 

comportamiento de la estructura metálica y su recubrimiento por separado.  

En la literatura consultada, son muchos los materiales empleados para la 

realización de las coronas, desde la conocida aleación de Cr-Co y 

porcelana, pasando por el oro como estructura metálica y el composite o 

acrílico como material de recubrimiento y que van a afectar de manera 

diferente al comportamiento del conjunto. Algunos autores no observaron 

diferencias significativas al comparar coronas acrílicas sobre oro con 

coronas de metal porcelana (Papavasiliou et al., 1996), al igual que en el 

estudio de   Bassit et al. (2002) quienes encontraron que empleando 

diferentes materiales para la superficie oclusal  de coronas no afectaba al 

estrés transferido al implante o como en el caso de Cibirka et al. (1992) 

quienes no observaron diferencias estadísticamente significtivas al emplear 

resina, oro y cerámica como superficie oclusal de las coronas. Al igual que 

en nuestro trabajo, Sertgöz (1997) estudió el efecto del material de la 

corona en la distribución del estrés de coronas implantosoportads 

encontrando que la combinación óptima de materiales era Cr-Co para la 

supraestructura y porcelana para el recubrimiento, que es, por tanto, la que 

empleamos en nuestro estudio  por ser la más favorable. 

De acuerdo con los resultados obtenidos en nuestro trabajo, la 

tensión en la corona es menor en el modelo con atornillamiento transversal 

para angulaciones de 0º y 15º y en el modelo con atornillamiento 

transoclusal cuando la carga adquiere angulaciones de 30º y 45º, siendo el 

valor máximo del estrés sufrido por la corona cuando la angulación es de 
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45º para el modelo con atornillamiento transversal donde su valor es de 

536,79 MPa. Este valor es muy similar aunque ligeramente superior al que 

encuentran Sevimay et al.(2005b) en el recubrimiento de la porcelana al 

aplicar una fuerza de 300N en sentido vertical repartida en 6 cargas de 50N 

en la cúspide vestibular y fosa distal de un premolar inferior también en un 

estudio mediante elementos finitos al estudiar por separado el 

recubrimiento cerámico y la estructura metálica de Cr-Co, en la que 

encuentran un estrés de 149Mpa al aplicar una fuerza axial de 300N. 

Aunque nuestro resultado es ligeramente superior, no debemos olvidar que 

nos encontramos ante la peor de nuestras situaciones estudiadas, por lo que  

podemos afirmar que en ambos modelos estudiados los valores podrían 

considerarse normales y por tanto no estaría aumentado el riesgo de sufrir 

complicaciones derivadas de la corona. 

Por otra parte, y en cuanto a la localización y distribución del estrés, 

en nuestro estudio se localiza en la periferia de la estructura metálica que 

contacta con la plataforma del implante para ambos modelos, a diferencia 

de otros estudios (Eskitascoiglu et al., 2004; Sevimay et al., 2005b) donde 

lo hace en la parte oclusal de la estructura metálica coincidiendo con el 

punto de aplicación de la carga y también con la zona inferior. Esto puede 

ser debido a que el estrés se transmite al implante y hueso periimplantario a 

través de la restauración y se localiza donde la restauración y el implante 

entran en contacto, esto es, parte inferior de la corona y plataforma del 

implante. Debemos tener presente que en nuestro trabajo hemos 

considerado una unión completa entre la parte inferior de la restauración y 

la plataforma del implante, asumiendo un ajuste pasivo correcto, lo que 

puede considerarse como una limitación, pues la presencia de un 

microespacio entre ambas podría modificar la tensión transferida a los 

elementos estudiados. Por otra parte, la presencia de una zona de tensión en 

el interior de ambas estructuras, puede dar como resultado la aparición de 
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diferentes complicaciones, tales como la pérdida o aflojamiento del tornillo 

de la prótesis así como la fractura de la porcelana próxima a la zona de 

tensión, por lo que la presencia de un sistema de retención u otro va a 

detreminar el éxito o no del tratameinto así como la aparición de diferentes 

complicaciones. En el presente estudio, el empleo del sistema de 

atornillamiento transversal parece mostrar peores resultados que el empleo 

del atornillamiento transoclusal en cuanto a la corona se refiere.  

 

ESTRÉS TRANSFERIDO AL PILAR Y TORNILLOS: 

LOCALIZACIÓN Y DISTRIBUCIÓN. 

 

 
 Como hemos comentado, las restauraciones implantosoportadas 

carecen de ligamento periodontal, por lo que las fuerzas oclusales inciden 

sobre la restauración y se transmiten a través del pilar y resto de 

aditamentos protésicos directamente hacia el implante y hueso 

periimplantario, pudiendo ocasionar complicaciones biológicas así como 

mecánicas/técnicas. Muchos estudios han revelado que la mayor parte del 

estrés producido por la acción de las fuerzas oclusales se concentra en 

torno al conjunto implante/pilar, pudiendo dar lugar a la pérdida o fractura 

del tornillo del pilar o protésico (Jemt et al., 1991 b y c; Jemt, 1991; Naert 

et al., 1992), por lo que la conexión entre implante y pilar adquiere gran 

importancia. Para que la estabilidad de esta unión atornillada sea correcta, 

se debe tener en cuenta varios factores como son el tipo de conexión entre 

implante y pilar, las características del tornillo del pilar, el establecimiento 

de una precarga adecuada, así como la precisión de las superficies 

contactantes y su ajuste pasivo (Schwarz, 2000). En el presente estudio, no 

se tuvo en cuenta la precarga de los tornillos empleados ni el coeficiente de 

fricción entre los componentes empleados, por lo que dada su importancia 

(Jörn et al., 2014) se deben considerar como otra limitación. 
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 En nuestro ensayo, las tensiones que sufre el pilar tanto en el modelo 

con atornillamiento transversal como en el transoclusal aumentan 

progresivamente a medida que la carga se aleja de la axialidad, presentando 

los valores menores en el modelo con atornillamiento transversal cuando la 

angulación de la fuerza presenta un valor de 0º y 15º y para el modelo con 

atornillamiento transoclusal cuando la inclinación de la fuerza es de 30º y 

45º. Como ya hemos comentado, el aumento del estrés en ambos pilares 

conforme aumenta la inclinación de la fuerza, está de acuerdo con lo 

hallado en la literatura consultada (Merz et al., 2000; Alkan et al., 2004; 

Chang et al., 2013a; Álvarez-Arenal et al., 2013) y pensamos responde al 

momento de rotación de la fuerza generado en el pilar con el aumento de la 

inclinación de la misma. Cuando el valor de la inclinación de la fuerza es 

de 0º o 15º, la tensión en el pilar para atornillamiento transversal podría ser 

menor que en el modelo con atornillamiento transoclusal debido a que para 

estos valores, la dirección de la fuerza pasa entre el eje del implante y el del 

tornillo transversal así como el dispositivo que lo alberga, distribuyéndose 

la tensión por dicha zona y produciéndose por tanto una disminución de la 

tensión en el pilar al ser mayor la superficie de contacto (recordemos: 

T=F/S). Sin embargo, cuando la carga toma un valor de 30º o 45º la tensión 

es menor en el pilar para atornillamiento transoclusal, o lo que es lo mismo, 

aumenta en el pilar para atornillamiento transversal. Esto podría deberse a 

que el pilar SynOcta TS es más alto que el pilar SynOcta convencional y 

junto con el dispositivo para el tornillo transversal generan un brazo de 

palanca ante las cargas inclinadas que hace aumentar su potencial lesivo. 

Por otro lado, también se encuentra que el pilar protésico es el 

elemento del presente estudio que más tensión sufre para cualquier 

inclinación estudiada, especialmente ante cargas inclinadas, estando en 

sintonía con los resultados hallados por Chang et al. (2013a). Estos autores 

al estudiar la distribución de una carga de 100N sobre 4 tipos diferentes de 
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implantes aplicada a 0º y 30º sobre restauraciones cementadas, también 

encuentran que el mayor pico de estrés se localizó en el pilar para cementar 

en un implante Straumann similar al empleado en nuestro estudio, 

obteniendo el valor más alto ante una carga oblicua aplicada a 30º 

(1203,04MPa), lo que relacionan con la aparición de complicaciones 

frecuentes tales como pérdida del tornillo o incluso fractura del mismo 

(Jemt et al., 1991 b y c; Jemt, 1991; Naert et al., 1992). Si bien es cierto 

que en nuestro trabajo cuando la carga adquiere una angulación de 45º el 

valor de estrés sufrido por el pilar en ambos modelos es mayor que en el 

citado estudio (1863,6 MPa y 1283 MPa para el modelo con 

atornillamiento transversal y transoclusal respectivamente), cabe destacar 

que cuando la angulación de la fuerza toma un valor de 30º, encontramos 

en el modelo con atornillamiento transversal una cantidad de estrés similar 

aunque ligeramente superior al encontrado por Chang et al. (2013a) 

mientras que para esta misma  inclinación de la fuerza el valor del estrés en 

el modelo con atornillamiento transoclusal es menor y siempre teniendo en 

cuenta que la carga empleada en nuestro estudio es tres veces mayor, por lo 

que podemos decir que nuestros valores se encuentran dentro de los 

descritos en la literatura. Sin embargo, nuestros valores son superiores a los 

hallados por Wu et al.(2010) cuando comparan la distribución del estrés 

entre pilares angulados 21,5º convencional y otro realizado mediante CAD-

CAM al aplicarle una fuerza de 150N paralela al implante y al pilar. Estos 

autores encuentran una tensión máxima de 308,5MPa y 323,9MPa en los 

pilares convencional y angulado respectivamente, lo que supone unas 4 

veces menos tensión que la hallada en nuestro trabajo, teniendo en cuenta 

que la fuerza empleada en su estudio fue la mitad que la nuestra.   

Sea como fuere, puesto que la mayor tensión en el conjunto de 

elementos estudiados se encuentra en el pilar, parece lógico pensar que el 

pilar protésico juega un papel fundamental en la transmisión y distribución 
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de las cargas, donde una mayor concentración de éstas en el pilar, podría 

reducir la tensión que sufre el hueso periimplantario, aunque por otro lado, 

la presencia de una tensión repetida en el pilar también podría dar lugar a 

su deformación y consecuentemente producción de micromovimientos, que 

no son sino la antesala del proceso de aflojamiento de los tornillos y 

posterior pérdida del pilar (Aboyoussef et al., 2000) así como la vía de 

entrada de mricroorganismos favoreciendo su filtración (Saidin et al., 2012;  

Sambrook and Judge, 2012). La tensión sufrida por el pilar es importante 

tenerla en cuenta puesto que, junto con el aflojamiento por vibración de los 

tornillos así como la fatiga de los materiales, es otra causa de fallo del 

sistema (Pai and Hess, 2002a) y esta se produce por la presencia de una 

tensión repetida por debajo del límite elástico del material (Craig, 1993). Es 

por tanto necesario considerar al pilar un factor importante en la 

transmisión y distribución de las cargas hacia el implante y el hueso 

periimplantario así como del comienzo del aflojamiento de los tornillos, 

por lo que de sus características podría depender el éxito de las 

restauraciones. 

En esta línea, varios estudios (Binon, 2000; Segundo et al., 2009) 

afirman que el empleo de conexión interna, donde el pilar entra dentro del 

implante, puede reducir las complicaciones biomecánicas del tornillo del 

pilar en comparación con la conexión externa (Burguete et al., 1994; Merz 

et al., 2000; Balik et al., 2012). Pese a que el tipo de conexión empleada en 

nuestro estudio no es considerada una conexión interna tipo cono morse 

real (que es la que mejor resultados ofrece) su efectividad ha sido 

ampliamente contrastada mediante estudios de laboratorio (Norton, 1997) y 

clínicos (Felton et al., 1999; Levine et al., 1999), mostrando que su empleo 

reduce la pérdida del tornillo creando un cierre por fricción  donde la 

mayor parte de  la tensión es soportada por el cono interno siendo mínima 

la tensión que se deriva al tornillo (Sutter et al., 1993; Merz et al., 2000). 
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Estas afirmaciones están en sintonía con los resultados encontrados por 

Balik et al. (2012) al estudiar mediante AMEF el comportamiento de 5 

tipos diferentes de conexiones implante/pilar, encontrando que la conexión 

interna presentaba menor estrés en el tornillo del pilar en comparación con 

la externa y que la conexión que menor estrés presentaba era la tipo cono 

morse del sistema Straumann, similar a la empleada en nuestro trabajo. Sin 

embargo, hay que destacar que pese a encontrar que la conexión tipo cono 

morse era la que presentaba menor tensión de los sistemas estudiados, la 

conexión que menor estrés presentaba en el tornillo del pilar era la 

conexión hexagonal interna entre los 5 sistemas estudiados (Balik et al., 

2012). También en esta dirección Merz et al. (2000) consideran que la 

conexión cónica interna como la  empleada en nuestro estudio junto con el 

uso de un pilar de una sola pieza, influye positivamente en la cantidad y 

distribución del estrés en el conjunto. Pese a que tanto en los estudios de 

Balik et al. (2012) como los de Merz et al. (2000) fueron realizados con 

pilares Straumann de una sola pieza, sus resultados se confirman con el 

estudio de Perriard et al. (2001) al estudiar la resistencia a la fatiga de los 

pilares Straumann de una y dos piezas, en implantes con y sin sistema 

antirrotacional, mediante ensayo de cargas y AMEF. Estos autores no 

encuentran diferencias al emplear pilares de una o dos piezas en implantes 

con y sin sistema antirrotacional, por lo que es de esperar que el 

comportamiento de los pilares empleados en nuestro estudio sigan un 

patrón similar a los hallados por Merz et al. (2000) y Balik et al. (2012). 

En definitiva, el empleo de conexiones cónicas como las empleadas 

en nuestro estudio ofrecen mejores características biomecánicas cuando se 

comparan con el sistema de hexágono externo, protegiendo al tornillo del 

pilar gracias a la distribución de tensiones por el cono interno, que ofrece 

estabilidad mecánica por medio de la fricción y efecto cuña (Norton, 1997; 

Weiss et al., 2000), a diferencia del sistema de hexágono externo donde 



 

197 

 

casi toda la tensión la soporta el tornillo de fijación (Merz et al., 2000). 

Esto explica el alto porcentaje de pérdida de tornillo de fijación en los 

sistemas de hexágono externo (alrededor del 40% según Jemt et al. (1991b) 

y Becker and Becker (1995)), mientras que la conexión cónica presenta de 

un 3,6% a 5,3% de pérdida según Levine et al. (1997, 1999), siendo mas 

frceuente en restauraciones unitarias (McGlumphy et al., 1998).  

 En cuanto a la localización y distribución del estrés, en el pilar 

para atornillamiento transversal éste se encuentra repartido en torno a la 

parte cónica del pilar, encontrándose el mayor pico de estrés en la zona 

lingual ante una carga vertical, repartíendose por todo el cono interno para 

15º y hallándose en vestibular para 30 y 45º siendo más marcada para esta 

última inclinación y acentuándose conforme aumenta la carga en mayor 

medida en la parte superior del pilar. Esta distribución es similar a la 

encontrada por Akça et al. (2003) quienes observaron que el mayor pico de 

estrés se localizó en el cuello del implante y la interfase pilar/implante y 

que durante la carga axial, el estrés se concentraba en la parte cónica del 

pilar, mientras que cuando la carga se hacía cada vez mas oblicua, ésta se 

localizaba en el cuello del implante y en el tornillo del pilar. Resultados 

similares en cuanto a distribución encontraron Balik et al. (2012) 

mostrando que la mayor tensión se localizaba en el cono morse del pilar 

macizo del sistema Straumann, sobre todo en el lado donde se aplicaba la 

fuerza, extendiéndose hasta las primeras espiras del tornillo. Finalmente, 

Chang et al. (2013) hallan una distribución similar a la nuestra y localizada 

en la conexión cónica del pilar.  

  Por otro lado, en el modelo con atornillamiento transoclusal la 

tensión se localiza en menor grado en la parte cónica del pilar, 

localizándose en la parte superior del cuerpo del pilar y aristas entre el 

cuerpo del pilar y el cono interno para una carga axial, mientras que bajo 

cargas no axiales se diferencian 3 zonas de estrés situadas en la parte 



 

198 

 

superior del cuerpo del pilar, zona de transición vestibular entre el cuerpo 

del pilar y cono interno y zona vestibular del sistema antirrotacional del 

cono interno, apareciendo una cuarta zona diferenciada en la zona lingual 

de transición entre el cuerpo del pilar y el cono interno para carga de 45º de 

inclinación. Esta distribución tan puntual, se asemeja a la encontrada por 

Merz et al. ( 2000) en cuyo estudio la tensión se localizaba en la unión 

entre la parte cónica del pilar y el implante, apareciendo en el lado 

contrario a la fuerza  para 15º y también para 30º en el lado donde se aplica 

la fuerza y las primeras espiras del tornillo. En este estudio, la tensión 

también aumentaba en la escala colorimétrica  a medida que lo hacía la 

inclinación de la fuerza, su distribución también fue puntual como en 

nuestro caso, y siempre con una mínima tensión transmitida al tornillo, a 

diferencia de la conexión hexagonal externa estudiada donde casi toda la 

tensión la sufría el tornillo. En nuestro estudio, la tensión se distribuiría por 

el pilar y especialmente por la conexión cónica protegiendo el tornillo del 

pilar de cargas excesivas (Sutter et al., 1993; Norton, 1997). 

 La presencia del sistema antirrotacional en los implantes Straumann, 

genera una zona angular en el interior de los mismos que, como es sabido, 

pueden producir una concentración de estrés simplemente por su presencia 

(Broek, 1988). Para evitar la propagación de la tensión y con ello evitar la 

fisura del implante, el fabricante ha redondeado las aristas del sistema 

antirrotacional del pilar (macho) intentando contrarrestar así la debilidad en 

esta zona. Pese a que este detalle fue omitido en el desarrollo de los 

elementos finitos del presente estudio, encontramos que, especialmente en 

el modelo con atornillamiento transoclusal, el estrés se localiza en las 

aristas del sistema antirrotacional del pilar, lo que sumado a las elevadas 

tensiones que presenta (1283MPa) podría significar una posible zona de 

fractura del implante, tal como encuentran Perriard et al. (2001) en su 

estudio y que se presupone como la zona más débil del mismo. 
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Por otra parte, la presencia del pico de estrés en el cono interno y 

sistema antirrotacional en el pilar para atornillamiento transversal, podría 

dar lugar al desplazamiento del pilar dentro del implante, hecho que está 

relacionado con el margen/nivel  de tolerancia de estos componentes 

(Jörneus et al., 2014). Cuando la discrepancia entre los componentes es 

grande, la presencia de tensión entre ambos facilitará el desplazamiento del 

pilar dentro del implante y con ello la pérdida de la tensión del tornillo que 

los mantiene unidos (precarga) comenzando el proceso de aflojamiento del 

tornillo y por tanto pérdida del pilar (Bickford, 1995; Pai and Hess, 2002b). 

Es decir, esta alternancia en las diferentes zonas que sufren tensión en 

ambos pilares sumado a un deficiente margen de tolerancia entre los 

componentes, podría inducir al movimiento del pilar sobre el implante y 

con ello al proceso de aflojamiento del tornillo que los une debido al 

deslizamiento descrito por Pai and Hess (2002b).   

Este fenómeno no es de extrañar, puesto que en un estudio de 

seguimiento de 5 años de prótesis implantosoportadas maxilares en 

pacientes edéntulos, se encontraron desajustes de entre 91 y 111 micras, 

(Jemt and Book, 1996) que pueden dar lugar a micromovimientos, además 

de producir la pérdida de sellado existente entre el pilar y el implante, 

favoreciendo la microfiltración y colonización bacteriana (Saidin et al., 

2012). Es por tanto imprescindible que el conjunto formado por el pilar, el 

implante y el tornillo que los une presenten un diseño armonizado para 

lograr una resistencia y distribución de las cargas  óptima en todo el 

conjunto (Merz et al., 2000; Norton, 1997) minimizando de esta manera la 

posibilidad de movimiento entre las partes y con ello el aflojamiento del 

conjunto. 

De esta manera, el análisis mediante elementos finitos nos ofrece una 

evaluación del riesgo de fallo de los componentes y, junto con estudios 

experimentales, nos va a proporcionar una definición exhaustiva del 
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problema y por tanto su estudio es importante para el análisis clínico y 

biomecánico de los factores de riesgo (Natali et al., 2006a).  

 

 En relación a los  tornillos empleados en nuestro estudio, cuando 

comparamos ambos modelos entre sí, éstos presentan comportamientos 

diferentes. Así, con respecto al tornillo del pilar en el modelo con 

atornillamiento transversal, éste presenta un comportamiento lineal, 

aumentando progresivamente la tensión conforme la carga se aleja de la 

axialidad tal y como ocurría en los demás elementos del estudio y de 

acuerdo a lo que encuentran otros autores (Alkan et al., 2004), mientras que 

en el modelo con atornillamiento transoclusal su comportamiento es 

diferente, aumentando ligeramente cuando la carga varía de 0º a 15º pero 

sin embargo disminuye progresivamente hasta alcanzar los 45º de 

inclinación.  De esta manera, el tornillo del pilar es el único elemento del 

modelo con atornillamiento transoclusal que no aumenta progresivamente 

con la inclinación de la carga, y podría ser debido a que para 30º y 45º la 

tensión se distribuye por el resto de elementos, como es el caso del pilar 

que llega a alcanzar los valores más altos. Así, el pilar se convertiría en un 

elemento disipador de la tensión ejerciendo de elemento protector del 

tornillo del pilar evitando su pérdida ante fuerzas inclinadas, tal y como 

encuentran otros autores (Sutter et al., 1993; Norton, 1997) y gracias a la 

conexión interna se conseguiría reducir las complicaciones biomecánicas 

relacionadas con el tornillo del pilar del modelo con atornillamiento 

transoclusal (Binon, 2000), aunque por otro lado, otros autores afirman que 

esta reducción del estrés en los tornillos de retención en implantes de 

conexión interna no hacen sino generar una mayor concentración de estrés 

en el implante, lo que haría peligrar la integridad del mismo (Segundo et 

al., 2009). 
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En nuestro estudio la tensión sufrida por el tornillo del pilar es mayor 

en el modelo con atornillamiento transoclusal cuando la carga adquiere una 

inclinación de 0º y 15º y para el modelo con atornillamiento transversal 

ante cargas inclinadas de 30º y 45º. Así, la tensión en el modelo con 

atornillamiento transversal ante una carga de 45ºes casi 3 veces superior a 

la experimentada por el tornillo del pilar del modelo con atornillamiento 

transoclusal para la misma inclinación, lo que podría significar que su 

posibilidad de pérdida o fractura es mayor sobre todo por encontrarse muy 

próximo al límite elástico del titanio (462MPa según Sakaguchi and 

Borgersen (1995)), mientras que en el modelo con atornillamiento 

transoclusal,  la mayor tensión experimentada por el tornillo del pilar fue de 

201,32MPa ante una carga de 15 º de inclinación,  un 43,57% de su límite 

elástico, lo que hace presagiar su buen comportamiento. En nuestro estudio, 

los valores de tensión encontrados para el tornillo del pilar son muy 

superiores en ambos modelos a los hallados por Chang et al. (2013a) ante 

cargas axiales (15,9071MPa frente a 143,42MPa y 198,3 MPa para el 

modelo con atornillamiento transversal y transoclusal respectivamente), 

mientras que  para cargas de 30º sólo el tornillo del pilar del modelo con 

atornillamiento transoclusal es menor (190,61MPa frente a los 

210,7840MPa de Chang et al. (2013 a)). Por otro lado, en el estudio de Wu 

et al. (2010) también obtienen valores inferiores a los nuestros ante cargas 

axiales (41,8MPa cuando la fuerza se aplica a 0º) e incluso presentan 

valores inferiores a los obtenidos en nuestro trabajo con cargas de 15º 

cuando emplean cargas a 21,5º de inclinación (donde obtienen 91,6MPa). 

Sin embargo, debemos tener en cuenta que en el mencionado estudio de 

Wu et al. (2010) emplearon cargas de 150N (la mitad que la empleada en el 

presente estudio) y en el de Chang et al. (2013a) emplearon cargas de 

100N, tres veces menores, por lo que encontrar un valor de tensión menor 

para 30º con respecto al estudio de Chang es de especial interés. No 
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debemos olvidar que la sobrecarga oclusal es un factor fundamental en la 

pérdida o aflojamiento de los tornillos, donde algunos estudios referencian 

aflojamiento de los tornillos hasta un 75% de los casos de implantes 

sometidos a sobrecarga oclusal (Isidor, 1997), mientras que otros autores 

encuentran que este aflojamiento de los tornillos no es sino una señal de 

aviso de la presencia de sobrecarga oclusal y que por tanto nos alerta sobre 

su posible fractura o incluso la del implante (Balshi, 1996; Eckert et al., 

2000; Schwarz, 2000) y en el presente estudio aunque los valores son 

superiores a los encontrados por Wu et al. (2010), para 30º nuestro mayor 

pico de tensión apenas es 1,47 veces superior al mostrado por Chang et al. 

(2013a) a pesar de triplicar la carga empleada. 

 En cuanto a la localización de la tensión, en ambos modelos ésta se 

sitúa principalmente a nivel de la porción cónica del cuello del tornillo y de 

ahí se disipa hacia las espiras más apicales, presentando el mayor pico de 

estrés en la parte superior de la cabeza del tornillo en el modelo con 

atornillamiento transversal y la tercera espira por su cara vestibular en el 

modelo con atornillamiento transoclusal. Estas zonas de mayor estrés 

pueden suponer la zona de mayor incidencia de fractura del tornillo a ese 

nivel (Quek et al., 2008), y coincide con la descrita por Norton para los 

implantes ITI (Norton, 1999) situada en la cabeza del tornillo del pilar, 

justo por debajo del cono del pilar y con Wu et al. (2010), donde el mayor 

pico de estrés también se localizó a nivel de la primera espira del tornillo 

de retención y la parte cónica del cuello del tornillo. Por otra parte, Alkan 

et al. (2004) encuentran que el mayor pico de estrés se localiza en la parte 

no roscada del pilar, aunque en este caso el tornillo iba unido al pilar en 

una sola pieza, a diferencia del nuestro. En esta dirección, en el estudio de 

Chang et al. (2013a) también encontraron el mayor estrés en la parte no 

roscada del tornillo, seguido de la primera espira y disipándose hacia 

apical, como en nuestro trabajo. Möllersten et al. (1997) encontraron en las 
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espiras del tornillo la zona de fallo de 7 sistemas de implantes, lo que 

coincide con la zona de mayor estrés del tornillo del pilar modelo con 

atornillamiento transoclusal del presente trabajo. Al igual que en nuestro 

trabajo, Álvarez-Arenal et al. (2013) encontraron que el estrés se localizaba 

en el cuello del tornillo y cabeza y se disipaba hacia apical. 

 Según indica el fabricante, las paredes cónicas de 15º del 

tornillo del pilar ayudan a empujarlo contra el pilar y distribuir así mejor 

las cargas, consiguiendo una buena retención y sellado, lo que queda 

patente al presentar un torque de retirada similar al de apretamiento así 

como resistencia a la fractura tras ser sometido 1800000 ciclos, cuando se 

comparaban con la conexión hexagonal externa (Khraisat et al., 2002), 

donde los tornillos de oro se fracturaban en el cuello del tornillo o parte no 

roscada antes de las espiras. Sin embargo, esta aparente ventaja de la 

conexión cónica 15º del tornillo del pilar está en contradicción con el 

estudio de Jörneus et al. (1992) quienes mostraron que los tornillos de oro 

de cabeza plana presentan mayor valor de precarga para un torque dado y 

por ello son menos propensos al aflojamiento que los tornillos con cabeza 

cónica, pues en el estudio de Jörneus et al. (1992) el tornillo de cabeza 

cónica perdió todo el torque en la fricción entre la cabeza del tornillo y el 

pilar, consiguiendo menos torque en las espiras, lo que resultó en un valor 

menor en el test de estabilidad del tornillo, concluyendo que una cabeza 

plana reduciría el problema del aflojamiento y perdida del tornillo (Jemt et 

al., 1990a; Jemt et al., 1990b). Esto podría coincidir con la presencia del 

pico de estrés en la parte cónica de la cabeza del tornillo del pilar de 

nuestro trabajo, que además puede aumentar la posibilidad de pérdida o 

aflojamiento del mismo, como ocurre en los sistemas de conexión externa 

(Levine et al., 1997; Balik et al., 2012). 

Los diseños armonizados entre el pilar, el tornillo y el implante 

procuran lograr una óptima resistencia y distribución de carga en toda la 
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construcción (Merz et al., 2000; Norton, 1997), ofreciendo también una 

conexión resistente y de confianza diseñada para brindar gran estabilidad y 

durabilidad. Los componentes fabricados para lograr un ajuste preciso y 

una distribución de carga ideal contribuyen a asegurar el mantenimiento del 

hueso crestal y una estética perdurable (Stanford, 2002). 

 

 Con respecto al tornillo protésico, ambos modelos también 

presentan un comportamiento diferente tanto cualitativa como 

cuantitativamente según varía la inclinación de la carga. Mientras en el 

tornillo protésico del modelo con atornillamiento transoclusal la tensión 

aumenta conforme lo hace la inclinación de la fuerza hasta alcanzar el pico 

máximo de tensión de todos los tornillos estudiados con 950,21 MPa y 

atribuidos posiblemente al aumento del momento de rotación de la fuerza 

ya descrito, el tornillo protésico del modelo con atornillamiento transversal, 

esto es, el tornillo transversal, presenta un disminución de la tensión de 

forma gradual conforme aumenta la inclinación de la fuerza, salvo para 

cuando ésta adquiere un valor de 45º donde vuelve a aumentar, adoptando 

el mayor pico de tensión que sufre el tornillo transversal. 

Este comportamiento a 15º y 30º era de esperar, pues al encontrarse 

situado de forma perpendicular al eje mayor del implante, cabría esperar un 

comportamiento a la inversa con respecto a éste, es decir, a mayor 

inclinación del ángulo de aplicación de la fuerza, menor estrés por ser esta 

dirección más paralela al eje longitudinal del tornillo. Además, la reducción 

de la tensión en el tornillo transversal ya fue descrita por Sutter et al. 

(1996) refiriendo que una fuerza de menos de  45º dirigida hacia el lado del 

tornillo puede ayudar a que el tornillo transversal junto con la 

superestructura siga una trayectoria cuya componente final sea paralela al 

implante comprimiendo la restauración al hombro del implante, 

consiguiendo una unión marginal de aproximadamente 10μ (Sutter et al., 
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1993) y explicando así estos bajos valores de tensión, lo que queda patente 

cuando la carga adquiere una inclinación de 30º donde el tornillo 

transversal presenta su valor más bajo. Sin embargo, para 45º, aunque 

cabría esperar una disminución del estrés en el tornillo transversal puesto 

que la fuerza es más paralela a su eje longitudinal, como la carga es más 

perjudicial para el resto de elementos, éstos podrían comprimir el tornillo 

transversal  y por tanto hacer que éste presente su mayor valor de tensión 

ante este grado de inclinación.  De cualquier manera, en el presente estudio 

el tornillo transversal presenta los valores más bajos de tensión registrados 

de todos los elementos estudiados, mientras el tornillo protésico del modelo 

con atornillamiento transoclusal presenta los más altos de entre los tornillos 

estudiados, llegando a ser 14 veces superior al tornillo transversal para una 

inclinación de 30º y hasta 11 veces superior a él cuando la carga toma un 

valor de 45º. Por tanto, y atendiendo al grado de estrés sufrido por el 

tornillo, se podría concluir que el tornillo transversal es menos propenso a 

aflojarse que el tornillo prótésico del modelo con atornillamiento 

transoclusal si tenemos en consideración, al igual que Pai and Hess (2002b) 

que a mayor tensión, mayor posibilidad de aflojamiento, teniendo además 

en cuenta que la tensión sufrida por el tornillo transversal es sólo un 

18,14% de su límite elástico mientras que el tornillo protésico del modelo 

con atornillamiento transoclusal prácticamente lo duplica. 

En cuanto a la localización de la tensión, encontramos diferencias 

entre ambos modelos. Mientras que en el tornillo protésico del modelo con 

atornillamiento transoclusal la mayor tensión se localiza a nivel del cuello 

del tornillo de la prótesis, en la parte no roscada, como suele ser lo habitual 

(Misch, 1993; Pai and Hess, 2002b; Alkan et al., 2004), sorprende que en el 

tornillo transversal la tensión máxima se produzca a nivel de la última 

espira. Esto puede ser debido a que el tornillo transversal no posee cabeza y 

a que  se une  al pilar por su extremo final, intentando que la reconstrucción 
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sea comprimida hacia el hombro del implante como describió Sutter et al. 

(1996) y  por tanto sea esta zona la que más tensión sufre.  

En nuestro estudio, el mayor estrés sufrido por cualquier tornillo se 

localizó en el cuello o parte no roscada del tornillo protésico en el modelo 

con atornillamiento transoclusal con 950,21 MPa para 45º, lo que supone 

aproximadamente el doble del límite elástico del titanio así como el doble 

del mayor pico de estrés presentado por el tornillo del pilar (459,45MPa 

bajo 45º en el modelo con atornillamiento transversal), siendo por tanto 

estos dos (tornillo de la prótesis del modelo con atornillamiento 

transoclusal y el tornillo del pilar del modelo con atornillamiento 

transversal) los que más probabilidades de aflojarse tienen, mientras que el 

tornillo transversal es el que, a priori, menos posibilidad de aflojarse 

presenta, en cuanto a presencia de tensión se refiere (Pai and Hess, 2002b). 

Retomando las palabras de Quek et al.(2008), ante la presencia de una 

carga oclusal excesiva y repetida, la fractura se producirá en la zona  más 

débil y en este caso, coincide con el cuello del tornillo de la prótesis en el 

modelo con atornillamiento transoclusal. En este sentido, nuestros 

resultados coinciden con un estudio de elementos finitos en el que la mayor 

tensión se localizaba entre la primera espira y la cabeza de los tornillos 

protésicos en prótesis fijas implantosoportadas de arcada completa 

(Sertgoz, 1997) y podría suponer la zona de mayor riesgo de fractura del 

tornillo (Möllersten et al., 1997). Del mismo modo, Alkan et al.(2004) 

también encuentran que el mayor pico de estrés se localiza entre la cabeza 

y el cuello del tornillo protésico y que la tensión aumentaba conforme lo 

hacía la inclinación de la fuerza, sin embargo estos autores, al contrario que 

nosotros, encuentran mayor estrés en el tornillo del pilar que en el 

protésico, donde la mayor tensión encontrada fue de 57,7MPa ante cargas 

horizontales de 10N, muy por debajo de los valores hallados en nuestro 

estudio y semejante a los 58,05MPa que es el valor mínimo encontrado en 
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nuestro trabajo, localizado en la primera espira del tornillo transversal ante 

una carga de 30º. 

En el tornillo protésico del modelo con atornillamiento 

transoclusal, la tensión aumenta conforme lo hace la inclinación de la 

carga, lo que está en corcordancia con lo expuesto por Junker (1969) quien 

encuentra que las fuerzas de cizalla son las que más favorecen la pérdida de 

los tornillos, incluso más que por vibración de los mismos, dando como 

resultado la teoría del aflojamiento debido al deslizamiento transversal. 

Basados en la dificultad de entender en detalle el comportamiento de la 

cabeza y espiras del tornillo, Pai and Hess (2002b) estudian el aflojamiento 

del tornillo mediante un AMEF, modelizando correctamente las espiras 

gracias al poder computacional de los ordenadores modernos. Estos autores 

proponen que el momento de flexión generado por una fuerza de 

cizallamiento va a producir una deformación en la cabeza y espiras del 

tornillo que dará lugar a un deslizamiento, cuya distribución de cargas en 

las espiras influenciará en el proceso de pérdida del tornillo, por lo que la 

tensión aparecida en las espiras del tornillo de la prótesis en el modelo con 

atornillamiento transoclusal así como en la última espira del tornillo 

transversal o la cabeza y espira de los tornillos del pilar pueden dar lugar al 

inicio de la pérdida o aflojamiento de los tornillos. Además, estos autores 

(Pai and Hess, 2002b) encuentran que el 73% de la precarga del tornillo se 

encuentra entre las tres primeras espiras del mismo, por lo que una vez que 

éstas ven superadas su fuerza de fricción, comenzará por tanto el fenómeno 

de aflojamiento. Es por tanto un factor a tener en cuenta la tensión 

producida en las primeras espiras y cuello de los tornillos estudiados. A 

pesar de ello, son escasos los casos de pérdida o fractura del tornillo 

transoclusal, no debemos olvidar que las restauraciones unitarias 

implantosoportadas Straumann presentan un 98,2% libre de complicaciones 

(Theoharidou et al., 2008), son raras,  y que en la mayoría de los casos, con 



 

208 

 

apretar el tornillo es suficiente (Creugers et al., 2000) y que casi siempre es 

la sobrcaraga oclusal la que lo produce (Hsu et al., 2012), por lo que a 

pesar de que no hemos encontrado  estudios en la literatura sobre el 

comportamiento clínico del tornillo transversal, y su aparente mejor 

comportamiento que el tornillo transoclusal, es de esperar que su 

comnportamiento sea favorable, aunque son necesarios más estudios sobre 

su supervivencia clínica para corroborarlo. 

Por otro lado, la presencia de una tensión elevada en una zona 

concreta del tornillo, podría dar lugar a tres posibles consecuencias: en 

primer lugar, la posibilidad de fractura por fatiga del material debido a 

cargas repetidas (Craig, 1993). En segundo lugar, en un deslizamiento 

localizado del tornillo debido a la presencia de una zona de mayor estrés 

que podría dar lugar al proceso de aflojamiento del mismo ya comentado 

(Bickford, 1995; Pai and Hess, 2002b) tanto más probable cuanto mayor 

sea el estrés sufrido por el tornillo (Pai and Hess, 2002b). Finalmente, en 

tercer lugar se podría provocar una deformación plástica que sobrepase el 

límite elástico y producir una deformación (Jornéus et al., 1992; Patterson 

and Johns, 1992) que dará como resultado una pérdida de precarga y con 

ella el deslizamiento del tornillo (Bickford, 1995) llegando a producir su 

aflojamiento o pérdida. Por tanto, la presencia de tensión en los tornillos, 

puede dar lugar a su aflojamiento o pérdida y si tenemos en cuenta esto, es 

más probable que se produzca en el tornillo protésico del modelo con 

atornillamiento transoclusal, seguido del tornillo del pilar del modelo con 

atornillamiento transversal. Esta mayor pérdida del tornillo protésico 

seguida por la del tornillo del pilar coincide con los datos referenciados en 

la literatura (Walton and MacEntee, 1994). 

Por otro lado, estos resultados deben ser tomados con cautela, pues 

en nuestro estudio no hemos contemplado la precarga de los tornillos, que 

junto al torque de apretamiento (Jaarda et al., 1994), la carga funcional 
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(Jörneus et al., 1992; Andersson et al., 1994), la relajación de las espiras 

(Jörneus et al., 1992; Haack et al., 1995), la morfología del tornillo y el 

desajuste (Binon, 1996; Binon and McHugh, 1996) son los factores 

principales en el aflojamiento de los tornillos y que pueden considerarse 

como limitaciones presentes en nuestro estudio. Para disminuir la pérdida 

de los tornillos se han propuesto diferentes soluciones, desde el empleo de 

tornillos anchos y largos, cuya relación es diámetro= longitud/6, mantener 

el pico de precarga y la rugosidad de la superficie (Cantwell and Hobkirk, 

2004), el empleo de arandelas de oro, el empleo de adhesivos, etc. Haack et 

al. (1995) midieron la elongación de la parte cervical del tornillo, 

encontrando que los tornillos de oro ofrecen mayor elongación que los de 

titanio y por tanto mejor comportamiento y mayores precarga que los de 

titanio, lo que significa que el empleo de diferentes materiales va a 

influenciar en el resultado. En el presente estudio, todos los tornillos se 

realizaron con el mismo material (titanio), pero su variación podría 

modificar los resultados obtenidos. Aunque un tornillo de oro parece 

presentar mayor torque de remoción que uno de titanio, Jörneus et al. 

(1992), dicen que el torque aplicado es más importante que la calidad del 

tornillo. En el presente estudio, tampoco se aplicó torque a los tornillos, 

siendo este un factor fundamental y que influye en su pérdida o 

mantenimiento. 

A la luz de los resultados del presente estudio, se debe tener en 

cuenta los diferentes sistemas de atornillamiento no sólo por las 

características estéticas y oclusales que presentan, sino también por sus 

propiedades mecánicas y biológicas. La elección de uno u otro sistema 

deberá seleccionarse para cada caso particular puesto que de su diseño y 

elección dependerá el éxito del tratamiento, donde los análisis numéricos 

pueden ofrecer una completa evaluación del riesgo de fallo y, junto con los 

estudios experimentales, una definición exacta del problema.  
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 De acuerdo con los datos obtenidos y teniendo en cuenta las 

limitaciones propias de un estudio de esta naturaleza, se pueden deducir las 

siguientes conclusiones en concordancia con la hipótesis inicial y los 

objetivos a conseguir: 

 

1. La tensión soportada por el hueso periimplantario en ambos modelos 

estudiados aumenta conforme lo hace la inclinación de la fuerza y en 

cualquier caso siempre es menor en el modelo con atornillamiento 

transoclusal. 

2. En conjunto, la magnitud de la tensión transmitida al implante en 

ambos modelos aumenta conforme lo hace la inclinación de la 

fuerza, alcanzando siempre valores más altos en el modelo con 

atornillamiento transversal. 

3. El pilar protésico es, en ambos modelos e independientemente de la 

angulación de la fuerza oclusal, el elemento que soporta mayor 

tensión aumentando a medida que la inclinación de la fuerza es 

mayor. 

4. La tensión en el pilar protésico es menor en el modelo con 

atornillamiento transversal cuando la fuerza actúa bajo una 

angulación de 0º y 15º y en el modelo con atornillamiento 

transoclusal cuando la carga actúa a 30º y 45º. 

5. En el modelo con atornillamiento transversal, la tensión transmitida 

al tornillo del pilar aumenta conforme lo hace la inclinación de la 

fuerza mientras que en el modelo con atornillamiento transoclusal 

aumenta hasta los 15º de inclinación, a partir de la cual disminuye 

gradualmente. 

6. La magnitud de la tensión sufrida por el tornillo del pilar es menor en 

el modelo con atornillamiento transversal para valores de inclinación 

de la fuerza de 0º y 15º y menor en el modelo con atornillamiento 
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transoclusal cuando la inclinación de la fuerza adquiere un valor de 

30º y 45º. 

7. En la corona y para ambos modelos estudiados, la magnitud del 

estrés aumenta conforme lo hace la inclinación de la fuerza, siendo 

ligeramente mayor en el modelo con atornillamiento transoclusal 

cuando la inclinación de la fuerza es de 0º y 15º y mayor en el 

modelo con atornillamiento transversal cuando la fuerza tiene una 

inclinación de 30º y 45º. 

8. En el tornillo transversal, la tensión disminuye conforme aumenta la 

inclinación de la carga a excepción de la mayor inclinación. 

9. En el tornillo transoclusal, la magnitud del estrés aumenta conforme 

lo hace la inclianción de la carga y su valor es entre 5 y 14 veces el 

de la tensión sufrida por el tornillo transversal. 

10.  El empleo del atornillamiento transversal transmite más tensión al 

hueso periimplantario y al implante que el modelo con 

atornillamiento transoclusal, sin embargo transmite menos tensión al 

tornillo protésico para cualquier valor de inclinación de la fuerza. 

11.  El valor de la tensión en la corona, pilar y tornillo del pilar es menor 

en el modelo con atornillamiento transversal para 0º y 15º y menor 

en el modelo con atornillamiento transoclusal cuando la carga toma 

un valor de 30º y 45º. 

12.  El atornillamiento transversal influye en la localización de la tensión 

en el implante, concentrándose en la parte coronal del mismo sin 

sobrepasar el cuello mientras que en el modelo con atornillamiento 

transoclusal la tensión se disipa por las espiras más coronales del 

implante. 

13.   La distribución y localización del estrés en el tornillo transversal se 

produce principalmente en la última espira del tornillo mientras en el 

tornillo transoclusal lo hace principalmente en el cuello del mismo. 
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14.  Los resultados obtenidos  permiten rechazar en general la hipótesis 

de trabajo planteada: “El atornillamiento transversal en prótesis 

unitaria implantosoportada transmite menos estrés al conjunto 

implante-hueso periimplantario y aditamentos protésicos que el 

atornillamiento transoclusal ”, excepto para el tornillo protésico así 

como para la corona, pilar y tornillo del pilar para inclinaciones de la 

fuerza de 0º y 15º. 
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