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RESUMEN (en español) 

 

Objetivos: determinar la influencia de la aplicación de carga funcional sobre la 

osteointegración de implantes dentales, en relación con variables de estabilidad e 

histomorfométricas, mediante un ensayo experimental en modelo animal. 

Material and Métodos:  Se colocaron 4 implantes de uso humano repartidos en 

ambas tibias de 10 conejos New Zealand (n=40). Se contempló un periodo de 

osteointegración de 6 semanas, generando dos grupos mediante asignación 

aleatorizada: Grupo A Test 5 conejos que corrieron en una cinta de correr 20 minutos 

diarios durante el periodo de osteointegración y Group B control con los 5 restantes 

que estuvieron estabulados de manera convencional. Se controlaron variables en 

relación con la estabilidad primaria y secundaria de los implantes dentales (implant 

stability quotient), crecimiento óseo vertical, contacto hueso-implante (BIC), área de 

hueso regenerado y porcentaje de matriz inmadura. 

Resultados: Los resultados del estudio muestran un mayor crecimiento óseo vertical 

(Grupo A 1,26±0,48mm, Grupo B 0,32mm±0,47mm), superior incremento en los 

valores ISQ (Grupo A 11,25 ISQ±6,10, 15,73%; Grupo B 5,80±5,97 ISQ, 7,99%, 

p=0,006) y mayor porcentaje de contacto hueso implante (Grupo A 19,37%, Grupo B 

23,60%, p=) para los implantes del grupo test, con diferencias estadísticamente 

significativas. También se observa un porcentaje de matriz ósea inmadura superior 

para los implantes del grupo control (20,68±9,53), comparado con los test 

(15,38%±8,84) (p = 0,108) y una mayor área de hueso regenerado de los implantes 

test (Grupo A 280,50 mm2±125,40, Grupo B 228,00 mm2±141,40), pero sin diferencias 

estadísticamente significativas (p=0,121). 

usuario
Lápiz
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Conclusiones: La aplicación de carga funcional favorece los resultados del proceso 

de oseointegración de los implantes dentales, en relación con variables de estabilidad 

e histomorfométricas. 

 
RESUMEN (en Inglés) 

 

 

Objectives: to determine the influence of the application of functional load on the 

osseointegration of dental implants, in relation to stability and histomorphometric 

variables, by means of an experimental test in an animal model. 

Material and methods: 4 implants for human use were placed in both tibiae of 10 New 

Zealand rabbits (n = 40). A 6-week osseointegration period was contemplated, 

generating two groups by randomized assignment: Group A Test 5 rabbits that ran on 

a treadmill for 20 minutes during the osseointegration period and Group B control with 

the remaining 5 that were housed in a conventional manner. Variables related to 

primary and secondary stability of dental implants, vertical bone growth, bone-implant 

contact (BIC), regenerated bone area and percentage of immature matrix were 

controlled. 

Results: The results of the study showed greater vertical bone growth (Group A 1.26 

± 0.48mm, Group B 0.32mm ± 0.47mm), a higher increase in ISQ values (Group A 

11.25 ISQ ± 6, 10, 15.73%; Group B 5.80 ± 5.97 SSI, 7.99%, p = 0.006) and higher 

percentage of implant bone contact (Group A 19.37%, Group B 23.60%, p =) for the 

implants in the test group, with statistically significant differences. A higher percentage 

of immature bone matrix is also observed for the implants of the control group (20.68 

± 9.53), compared to the tests (15.38% ± 8.84) (p = 0.108) and a greater area of 

Regenerated bone test of the implants (Group A 280.50 mm2 ± 125.40, Group B 228.00 

mm2 ± 141.40), but without statistically significant differences (p = 0.121). 

Conclusions: The application of functional load improves the results of the 

osseointegration process of dental implants, in relation to stability and 

histomorphometric variables. 
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1. INTRODUCCIÓN Y MOTIVACIÓN 
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Desde que en la década de los sesenta el profesor Per-Ingvar 

Branemark descubriera de forma casual el fenómeno de la osteointegración, la 

implantología oral ha experimentado una extraordinaria evolución.1 Nuevas 

técnicas, nuevos materiales, y nuevos protocolos se han desarrollado con el 

objetivo de poder ofrecer a los pacientes el tratamiento más seguro, eficaz y 

predecible. En ese proceso de desarrollo, uno de los elementos que más ha 

cambiado han sido los protocolos de carga. Mientras que los protocolos clásicos 

de Branemark sugerían de forma precavida realizar siempre las cirugías de 

implantes en dos fases, y esperar largos períodos de tiempo de cicatrización (3-

6 meses) para la carga funcional, en los últimos años esos tiempos de espera se 

han ido reduciendo considerablemente, hasta el punto de que hoy en día, los 

protocolos de carga inmediata están muy extendidos en la práctica odontológica, 

así como avalados por abundante evidencia científica que los respaldan.  El 

objetivo principal que persigue esta reducción de los tiempos de carga no es otro 

que el de conseguir una mayor satisfacción por parte del paciente, ya que la 

reducción de los tiempos de tratamiento, y la posibilidad de llevar dientes 

provisionales fijos desde el primer momento, son aspectos que se valoran de 

forma muy positiva por los pacientes en general. Sin embargo, es posible que la 

satisfacción del paciente por la rapidez y la inmediatez no sean las únicas 

ventajas de la carga inmediata. 

 

En el año 2015 la N.A.S.A realizó un experimento de gran repercusión 

científica con los hermanos Kelly como protagonistas, dos astronautas que 

contaban con una peculiaridad; eran gemelos. Mientras que uno de los 

hermanos fue enviado a la Estación Espacial Internacional durante un año 

entero, el otro hermano permaneció en la Tierra ese mismo período. El 

experimento trataba de analizar los cambios que se producían en el organismo 

al permanecer durante tanto tiempo en el espacio exterior, utilizando a uno de 

los gemelos como control. Los hallazgos del estudio fueron sorprendentes a la 

vez que muy concluyentes, ya que, entre otras muchas cosas, se observó que 

el hermano que había estado en el espacio había perdido un 20% de su masa 

ósea en el transcurso de un año, mientras que el hermano que había 

permanecido en Tierra no había experimentado ninguna variación en este 

parámetro. Esta pérdida de masa ósea se debe a la ya conocida atrofia ósea por 
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desuso, explicada de manera sencilla pero brillante por el traumatólogo 

americano Harold Frost, quien en el año 1987 publicó la teoría del conocido 

“Mecanostato de Frost”.2 Esta teoría planteaba que el hueso no es un tejido 

invariable, si no que se encuentra en continuo proceso de cambio, gracias a los 

mecanismos de aposición-resorción y modelado-remodelado, que responden de 

forma eficaz a los estímulos que el hueso recibe, adaptándose así, en forma y 

tamaño, a las exigencias biomecánicas a las que está sometido. Casi 100 años 

antes, a finales del siglo XIX, el traumatólogo alemán Julius Wolff ya había 

acuñado la célebre frase que decía que la forma y la estructura de los huesos 

dependen de la tensión y el estrés al que están sometidos, por lo que, 

modificando las líneas de tensión, la forma de los huesos puede ser alterada. El 

experimento de los gemelos de la NASA no hace si no demostrar parte de la 

teoría de Frost, ya que se observó que los huesos del hermano que se 

encontraba en el espacio habían perdido mucha densidad, como resultado de 

no estar sometidos a la fuerza de la gravedad, y de recibir, por tanto, un estímulo 

biomecánico prácticamente nulo. 

 

Si aplicáramos este descubrimiento, y la teoría del mecanostato de Frost 

a las rehabilitaciones orales implantosoportadas, esto podría significar un cambio 

de paradigma en los protocolos de carga tal y como los conocemos en la 

actualidad. Si la evidencia científica nos ha demostrado que la ausencia de carga 

o tensión, provoca atrofia y pérdida de masa en el tejido óse ¿qué nos hace 

pensar a los dentistas que la mejor manera de rehabilitar los implantes dentales 

es esperar 3 meses antes de someterlos a función? ¿no es acaso un protocolo 

contraproducente desde el punto de vista de la biomecánica y la fisiología ósea? 

Sin ir más lejos, en otras disciplinas médicas como la traumatología, hace tiempo 

que se viendo un cambio de tendencia en los protocolos de funcionalización. 

Mientras que hace unos años, a los pacientes operados de cadera para la 

colocación de una prótesis, se les recomendaba reposo absoluto en cama 

durante una temporada para que la prótesis “soldara” bien, en la actualidad cada 

vez son más los facultativos que prescriben a sus pacientes comenzar a andar 

desde el primer día tras la intervención, con el claro propósito de someter a 

función la cadera intervenida, y que el tejido óseo que circunda la prótesis reciba 

tensión en todo momento. Este cambio de tendencia no se debe a una moda 

entre los traumatólogos, si no que responde a una fuerte evidencia científica que 
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aconseja esta forma de proceder, ya que son muchos los artículos científicos 

que demuestran los beneficios para su recuperación de someter a carga los 

huesos intervenidos quirúrgicamente. 

 

Aplicando esta forma de proceder al pequeño campo de la implantología 

oral, la lógica nos empujaría a pensar que los protocolos de carga inmediata no 

sólo podrían ser interesantes desde el punto de vista de la estética y de la 

satisfacción del paciente, si no que desde un punto de vista biomecánico y 

fisiólogico, podrían ser positivos para lograr una mejor osteointegración y una 

distribución favorable de la estructura ósea periimplantaria.  

 

Indudablemente, la carga inmediata es un protocolo de rehabilitación 

que no puede realizarse en todos los casos, ya que se deben cumplir una serie 

de requisitos que nos permitan llevarla a cabo de forma segura y predecible, 

siendo la estabilidad primaria uno de los más relevantes. Por otro lado, es un 

protocolo que debe llevarse a cabo con sumo cuidado y precaución, y de la 

misma manera que un paciente recién operado de cadera no puede ponerse a 

correr maratones, un paciente rehabilitado con implantes y carga inmediata, no 

debería comer bocadillos de jamón el primer día. 

 

Por otro lado, en la literatura científica actual no está suficientemente 

descrito el efecto que produce la carga inmediata en la disposición y 

estructuración del hueso alrededor de los implantes dentales, de la misma 

manera que no hay evidencia suficiente sobre si la carga inmediata beneficia o 

perjudica el proceso de osteointegración de los mismos. Por este motivo, la 

justificación de este proyecto de tesis doctoral es clarificar esta cuestión, 

mediante un estudio histológico e histomorfométrico realizado sobre un modelo 

de experimentación animal in vivo. 
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EL TEJIDO ÓSEO 

 

El hueso es un tejido conectivo especializado caracterizado 

principalmente por su matriz orgánica mineralizada. Dentro de esta matriz se 

depositan iones de calcio y de fosfato en la forma definitiva de hidroxiapatita. 

Esta composición le permite al hueso ejercer sus tres funciones principales: 

- Función mecánica, donde se constituye como soporte para 

soportar cargas y lugar de inserción de los músculos. 

- Función protectora, siendo el tejido de protección para los 

órganos vitales y la médula ósea. 

- Función metabólica, participando en la homeostasis y 

ejerciendo de reservorio de iones importantes en la misma, como los 

mencionados calcio y fósforo.3  

La forma de los huesos sigue unos estereotipos bastante definidos. Así, 

independientemente del animal al que pertenezca, se puede distinguir fácilmente 

una tibia de un fémur, por ejemplo. También resulta inmediato diferenciar el 

fémur de un humano del de cualquier otro primate. Todo esto parece indicar que 

los huesos son estructuras bastante estáticas y definidas. Nada más lejos de la 

realidad. Si se pasa a una escala microscópica, se podrá comprobar que los 

huesos son estructuras muy dinámicas, en continua evolución, que se adaptan 

a los cambios fisiológicos y funcionales a los que se les somete. Este proceso 

de adaptación, conocido como remodelación ósea, hace que, dentro de unos 

márgenes, la forma y propiedades mecánicas de los huesos sea muy variable 

de un individuo a otro y altamente dependiente del tipo de actividad que el 

individuo desarrolla.  

 

TIPOS DE HUESO 

 

Clasificación según su estructura en Cortical y trabecular 

Esta es sin duda la forma más común de distinguir a los tejidos óseos y 

atiende a la diferente porosidad de uno y otro tipo, por lo que también se suelen 

denominar esponjoso y compacto respectivamente.4 El hueso cortical o 

compacto es el hueso de baja porosidad y el hueso trabecular o esponjoso es el 

de porosidad alta, y aunque en principio, la porosidad puede variar entre 0 y 1, 

es difícil encontrar un tejido con porosidad intermedia.  



 32 

El hueso cortical o compacto tiene una porosidad entre 0.05 y 0.1 y 

constituye el 80% del esqueleto humano. Se encuentra en la parte central de los 

huesos largos y envolviendo el hueso trabecular en huesos largos, cortos y 

planos, a modo de corteza; de ahí su nombre. Una observación más detallada 

del hueso cortical muestra que este tejido es realmente poroso, por lo que la 

diferencia entre hueso cortical y hueso trabecular depende solamente de la 

cantidad de materia sólida, y del tamaño y número de espacios en cada uno. Las 

cavidades o huecos son pequeñas en el hueso cortical y la cantidad de materia 

abundante, mientras que en el hueso esponjoso los espacios son grandes y la 

materia sólida está presente en menor proporción.  

Las principales funciones del hueso cortical son mecánicas y de 

protección. Está calcificado en un 80-90% de su volumen y representa el 75% 

de la masa esquelética total.5 La sustancia mineralizada se deposita en forma de 

capas o laminillas. Las fibras de colágeno están muy ordenadas de forma que 

en cada laminilla todas las fibras de colágeno son paralelas, pero su orientación 

cambia de una laminilla a la siguiente. Las cavidades lenticulares, llamadas 

lagunas óseas, están repartidas de forma más o menos regular y albergan cada 

una un osteocito. De cada laguna surgen canalículos en todas direcciones 

atravesando las laminillas llegándose a unir con los canalículos de las lagunas 

vecinas. Estos canalículos permiten la difusión y el intercambio de metabolitos. 

Las laminillas se disponen de tres formas distintas. La gran mayoría 

están dispuestas concéntricamente alrededor de un canal vascular del interior 

del hueso, formando unidades estructurales cilíndricas llamadas sistemas 

haversianos u osteonas. Entre estos sistemas haversianos, hay fragmentos de 

hueso laminar de forma y tamaño irregular, que son sistemas intersticiales 

correspondientes a restos de antiguas osteonas. Como consecuencia de la 

continua reabsorción y deposición de hueso, las osteonas más jóvenes que 

están en crecimiento fagocitan a las más viejas adyacentes, menos activas. 

Algunos sistemas de Havers pueden llegar a perder su estructura y aparecen 

laminillas que no rodean a un canal central. Ambos sistemas están separados 

por unas líneas nítidamente marcadas, llamadas líneas de cemento, compuestas 

principalmente por sustancia blanca calcificada y una escasa cantidad de fibras 

de colágeno. En la superficie externa del hueso cortical, inmediatamente por 

debajo del periostio y sobre su superficie interna, por debajo del endostio, se 

encuentran las laminillas circunferenciales internes y externas. Son similares a 
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los sistemas intersticiales, pero ocupan zonas limitantes del hueso. Su origen se 

debe a la actividad osteogénica del periostio y endostio. 

Asimismo, la porosidad en el hueso cortical consiste en huecos de tres 

tipos: 

a) Canales de Havers, longitudinales al eje del hueso, de unos 20-40 μm 

de diámetro. Contienen uno o dos vasos sanguíneos y pasan por el centro de 

los sistemas haversianos para nutrir a los osteocitos de la osteona. 

b) Canales de Volkmann, más cortos y dispuestos en dirección 

transversal u oblicua, conectan los canales de Havers entre sí y también con la 

cavidad medular y con la capa exterior del hueso, el periostio. También se 

encuentran vascularizados. 

c) Cavidades de reabsorción. Son huecos temporales creados por los 

osteoclastos durante la fase inicial de la remodelación. Tienen un diámetro 

aproximado de 200 μm.  

Por su lado, el hueso trabecular o esponjoso tiene una porosidad entre 

0.75 y 0.95 y se encuentra en los huesos cortos, en los huesos planos y en los 

extremos de los huesos largos. Aporta una cuarta parte de la masa esquelética 

total, pero dos tercios de su superficie. La estructura de este hueso consiste en 

un conjunto de placas y barras de tejido mineralizado y duro, denominadas 

trabéculas, de 200 μm de espesor, conectadas entre sí y que dejan poros, 

ocupados por médula ósea. También tiene laminillas con lagunas ocupadas por 

osteocitos. La diferencia reside en que al ser delgadas las trabéculas óseas, los 

vasos no penetran en ellas y no hay verdaderos sistemas de Havers. Los 

osteocitos se nutren de los vasos próximos del conjunto hematopoyético a través 

de los canalículos. La distribución de estas trabéculas es muy variable, casi 

ortogonal en unas ocasiones y aleatoria en otras, pero parece obedecer a un 

objetivo único, resistir las cargas a las que se encuentra sometido el hueso.6  

 

Hueso lamelar y fibroso 

Si se examina el hueso cortical y el hueso trabecular a mayor aumento, 

se puede observar que están compuestos de dos tipos de tejido, lamelar y 

fibroso:  

a) Hueso lamelar, que se forma lentamente y de manera muy 

organizada. Consiste en una serie de capas o lamelas, que contienen una matriz 

anisótropa de cristales de mineral y fibras de colágeno. Cuando las lamelas son 
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cilíndricas se tiene una osteona, como se ha descrito anteriormente. Según 

Giraud-Guille7 existen dos tipos de disposición de las lamelas según la 

orientación de las fibras de colágeno, que discurren paralelas dentro de cada 

lamela. En la primera de ellas, las lamelas alternan la orientación de sus fibras a 

90º. En otras zonas se produce una variación progresiva de la orientación de una 

lamela a otra, resultando una disposición helicoidal. La presencia de un tipo u 

otro puede responder a la necesidad de soportar diferentes estados de carga, 

para lo que la disposición de las fibras de colágeno es crucial, dando más rigidez 

al tejido en determinadas direcciones. Así, por ejemplo, la disposición ortogonal 

es bastante adecuada para soportar tracción en dirección longitudinal, mientras 

que la disposición helicoidal sería más conveniente si las cargas tienen una 

orientación variable.  

b) Hueso fibroso o “woven bone”. Se forma de manera rápida y poco 

organizada, con los cristales de mineral y las fibras de colágeno dispuestas 

aleatoriamente, lo que hace que sea menos rígido y resistente. Para compensar 

esa falta de rigidez tiene mayor contenido mineral que el hueso lamelar. En 

contraposición al hueso lamelar, en el que la orientación de las lamelas 

determina su carácter anisótropo, el hueso fibroso es prácticamente isótropo.  

 

Hueso primario y secundario 

El hueso cortical a su vez puede dividirse en primario o secundario según 

el estado de desarrollo en el que se encuentre.  

1) El hueso primario es tejido depositado sobre la superficie ósea, por 

ejemplo, la del periostio, durante el período de crecimiento. Se distinguen dos 

tipos:  

a) Hueso lamelar primario o circunferencial, en el que las lamelas son 

paralelas a la superficie del hueso. Los vasos sanguíneos se incorporan al tejido 

rodeados de unas cuantas lamelas circunferenciales, formando una osteona 

primaria. 

b) Hueso plexiforme. Se forma muy rápidamente con un entramado 

trabecular de “woven bone” cuyos huecos se rellenan con hueso lamelar. Los 

espacios residuales que ocupan los vasos le dan un aspecto de muro de fábrica.8  

Está presente en animales con un crecimiento muy rápido, como el ganado 

vacuno. En el hombre forma parte del embrión del esqueleto, que va siendo 

sustituido progresivamente por hueso más maduro, y en el callo óseo después 
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de una fractura. Así, salvo que exista lesión ósea, no se presenta en el esqueleto 

humano a partir de los cuatro o cinco años de edad.  

2) El hueso secundario resulta de la reabsorción de tejido existente y su 

sustitución por tejido lamelar, en el proceso de remodelación ósea, que será 

descrito con detalle más adelante. En el hueso cortical, el tejido viejo es 

sustituido por osteonas secundarias. Dichas osteonas secundarias sustituyen 

bien al tejido lamelar primario, bien a otras osteonas anteriores, de las que 

reabsorben una parte y dejan intacta otra, lo que se conoce como hueso 

intersticial. En el hueso trabecular también se sustituye el hueso primario por 

hueso secundario lamelar, más rápidamente que en el hueso compacto, aunque 

no mediante osteonas, que no cabrían en una trabécula.  

 

Clasificación de los huesos en función de su anatomía 

En la mayoría de animales vertebrados se distinguen tres tipos de hueso: 

- Huesos largos: Tienen ambos extremos, denominados epífisis, con 

formas variables y una zona central, la diáfisis, de forma cilíndrica. La transición 

entre las dos se denomina metáfisis y es de forma cónica. Las espífisis están 

constituidas por una fina capa de hueso cortical, siendo el interior hueso 

trabecular con médula ósea roja. La diáfisis consiste en una gruesa capa de 

hueso cortical en cuyo interior hay inicialmente hueso esponjoso que desaparece 

con la remodelación, durante el desarrollo del hueso, quedando tejido adiposo 

que constituye la médula amarilla o tuétano del hueso. Un ejemplo típico: los 

huesos principales de las extremidades como el fémur.  

- Huesos planos: Formados por dos finas capas de hueso compacto 

entre las que se encuentra una capa de hueso esponjoso en una estructura tipo 

sándwich. Se caracterizan por la ausencia de epífisis o de diáfisis. Ejemplos de 

huesos planos: costillas, cráneo, esternón y escápula. 

- Huesos cortos y huesos irregulares: La capa externa o cortical es 

de hueso compacto que rodea una zona central compuesta por hueso trabecular 

o esponjoso en una estructura similar a la epífisis en los huesos largos. Ejemplos 

de huesos cortos: huesos del tarso y carpo. Ejemplos de huesos irregulares: 

vértebras y huesos de la cara. 
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Clasificación de los huesos en función de su calidad 

También cabe considerar una clasificación respecto a la calidad del 

hueso del paciente que tenga en consideración el grosor del hueso cortical y su 

dureza. Existen múltiples clasificaciones en cuanto a la calidad y la cantidad de 

hueso remanente en zonas edéntulas de los huesos maxilares. La más utilizada 

en la practica odontológica es la clasificación de Lekholm y Zarb9 de 1985.  

 

- Clase I: El hueso se compone casi exclusivamente de hueso 

compacto homogéneo. 

- Clase II: El hueso compacto ancho rodea el hueso esponjoso denso 

- Clase III: La cortical delgada rodea el hueso esponjoso denso 

- Clase IV: La cortical delgada rodea al hueso esponjoso poco denso. 

 

COMPOSICIÓN DEL HUESO 

 

Matriz extracelular. El hueso es una estructura compleja a nivel 

microscópico, formada por células y una matriz ósea que las engloba. Dicha 

matriz está compuesta por un componente orgánico en el cual se encuentra 

embebida la fase mineral formada por cristales de apatita. La proporción de las 

distintas fases puede variar considerablemente de un hueso a otro. La 

combinación de ambas fases es la que brinda al hueso sus especiales 

propiedades mecánicas de dureza y elasticidad en una estructura relativamente 

ligera. 

Matriz inorgánica. El componente mineral del hueso representa el 65% 

del peso óseo. Está formado por calcio, fosfato y carbonato (en proporción de 

10:6:1) en forma de pequeños cristales de hidroxiapatita Ca10 (PO4)6(OH)2 y 

en menor proporción hay magnesio, sodio, potasio, manganeso y flúor. El 

plasma se encuentra sobresaturado de calcio y fósforo respecto a la 

hidroxiapatita, por lo que debe haber sustancias que inhiban la mineralización. 

Las proteínas con capacidad adhesiva favorecen la mineralización, mientras que 

los proteoglicanos, magnesio ATP y pirofosfato la inhiben.10  

Esta componente inorgánica tiene dos funciones esenciales: confiere al 

hueso gran parte de su resistencia y rigidez y sirve de reserva de iones. De 

hecho, el 90% del calcio del cuerpo, el 85% del fósforo y la mitad del sodio y el 

magnesio se encuentran en el hueso. La resistencia mecánica que aporta la 
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componente inorgánica es principalmente resistencia a la compresión, ya que su 

resistencia a tracción es muy pequeña y su fragilidad alta. De la resistencia a 

tracción es responsable la componente orgánica, que además aporta flexibilidad 

y le da forma al hueso.  

 

Matriz orgánica. La matriz orgánica o sustancia osteoide representa un 

tercio del peso óseo. Está formado fundamentalmente por proteínas, entre las 

que destaca el colágeno (90%). La matriz juega un papel importante en el 

conjunto del sistema óseo, siendo evidente este hecho cuando aparecen 

enfermedades del colágeno como la osteogénesis imperfecta. Sin embargo, 

debe considerarse a la matriz mineralizada extracelular como algo más que un 

reservorio de calcio y fósforo, ya que constituye una reserva de protéinas que 

participan en la regulación de la diferenciación celular y en la integridad y función 

del tejido óseo.11 

 

El colágeno. El 90% de la matriz extracelular (MEC) está constituido por 

colágeno, sobre todo, tipo I (>95%) y tipo V (<5%). También se ha comprobado 

la presencia en pequeñas proporciones de colágeno tipo III, relacionado con las 

fibras de Sharpey tipo XII, formado bajo estrés mecánico. En la molécula de 

colágeno se halla la secuencia Arg-Gly-Asp (RGD), que es reconocida por las 

integrinas de superficie de las células óseas.12 Contiene característicamente los 

aminoácidos hidroxilisina e hidroxiprolina siendo este último un marcador 

específico de todos los fenotipos de colágeno y estando sus valores de excreción 

urinaria en relación directa con la tasa de reabsorción ósea.13  

Las fibras de colágeno se estabilizan mediante puentes de hidrógeno 

entre aminoácidos y a través de puentes de piridinolina, entre las hidroxilisinas y 

lisinas. Sin embargo, el colágeno no tiene gran afinidad por el calcio, por lo que 

son otras las proteínas implicadas en el depósito mineral.10 Así se encuentran: 

 

Proteínas no colágenas 

- Proteoglicanos: constituyen el 10% de las proteínas no colágenas. Son 

moléculas de gran tamaño. En la matriz osteoide hay cuatro tipos de 

proteoglicanos como Hialuronano y Condroitín-sulfato, ambos de molécula 

grande e intervienen en las etapas iniciales de la morfogénesis ósea y biglicano 
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y decorina: de molécula mas pequeña, que aparecen en las fases siguientes de 

la formación ósea.10  

- Proteínas con ácido Υ-carboxi-glutámico: son la osteocalcina (OCN) y 

la proteína de la matriz con ácido Υ-carboxi-glutámico. Este ácido es un 

aminoácido que liga calcio y necesita vitamina D para su síntesis. La 

osteocalcina es una pequeña proteína de la matriz sintetizada por los 

osteoblastos y plaquetas, dependientes de la vitaminaD y K. Representa el 15% 

de las proteínas no colagenas de la matriz y contiene tres restos de ácido Υ-

carboxi-glutámico. Sus niveles plasmáticos se han considerado como uno de los 

marcadores bioquímicos de la osteogénesis, relacionándose con el número y la 

actividad de los osteoblastos.10  

- Glicoproteínas: son la osteonectina, la fosfatasa alcalina y las proteinas 

con el tripéptido RGD. La osteonectina es una glicoproteína con gran afinidad 

por el colágeno tipo I, por el calcio y por la hidroxiapatita. Representa el 25% de 

las proteínas no colágenas. Se cree que interviene en la regulación de la 

adhesión celular entre la matriz y las células. En el hueso es necesaria para la 

mineralización normal. La fosfatasa alcalina es una enzima que libera fosfato 

inorgánico a partir de ésteres fosfóricos, necesario para la mineralización. 

Existen varias isoenzimas y entre ellos la ósea, se ha considerado un buen 

marcador de la actividad osteoblástica. Las proteínas con tripéptido RGD, 

también llamadas SIBLINGS (small Integrin Binding Ligand, N-Linked 

Glycoprotein) son fundamentalmente cinco: osteopontina, sialoproteínas óseas, 

fibronectina, trombospondina y vitronectina. Son glicoproteínas fundamentales 

en los procesos de remodelado y regeneración ósea, con una secuencia RGD 

que es reconocida por las integrinas de los osteoblastos y los osteoclastos (avβ3, 

entre otras). También actúan como receptores de superficie de las células óseas, 

permitiendo la adhesión de las células a la matriz extracelular y activando 

señales.10 

- Proteínas procedentes del plasma: Se encuentra en la matriz orgánica 

ósea en mayor proporción que en el plasma. Son la albúmina y la a2-SH-

glicoproteína, probablemente relacionadas con la incorporacion de calcio a la 

matriz osteoide.10  

- Factores de crecimiento: son polipéptidos sintetizados en el propio 

hueso o procedentes de otros lugares (hígado, plaquetas, etc.) que intervienen 
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en la diferenciación, crecimiento y proliferación de las células de forma autocrina 

o paracrina.10  

 

Agua. El agua que contiene el hueso se encuentra formando parte de la 

médula ósea que rellena los poros, o bien contenida en el tejido, en este caso 

ligada al colágeno. El hueso recién formado, denominado osteoide, está 

constituido principalmente de componente orgánica y agua, atrapada entre el 

colágeno. Esta es sustituida por mineral de forma progresiva, en el proceso 

denominado mineralización ósea.  

 

CÉLULAS 

Entre ellas se pueden distinguir: 

Osteoblastos. Los osteoblastos son las células responsables de la 

formación de hueso. Estas células sintetizan los componentes de la matriz 

orgánica y controlan la mineralización de la misma.14 Son células grandes (20-

30μm), de forma poliédrica, con citoplasma basófilo y con un aparato de Golgi y 

un retículo endoplasmático rugoso de tamaño importante.15 Emiten procesos 

citoplasmáticos hacia la matriz, que comunican con la red de osteocitos y con 

osteoblastos vecinos. Los osteoblastos y osteocitos se comunican entre si por 

proteínas transmembrana o integrinas, que actúan de enlace entre otras células 

o entre una célula y la matriz extracelular, permitiendo el paso de mensajeros 

como el calcio, citoquinas o prostaglandinas. En estas células la conexión 

intercelular es la Conexina 43.16  

Los osteoblastos sintetizan la matriz orgánica o sustancia osteoide a un 

ritmo de 2 a 3 μm por día y expresan una enzima característica, la fosfatasa 

alcalina (ALP) que permite la mineralización a un ritmo de 1-2μm por día. 

Actualmente se sabe que 1 - sintetizan las proteías colágenas y no colágenas 

de la matriz orgánica del hueso, 2 - dirigen la disposición de las fibrillas de la 

matriz extracelular, 3 - contribuyen a la mineralización de la sustancia osteoide, 

gracias a la ALP, 4 - median en la reabsorción llevada a cabo por los osteoclastos 

a través de la síntesis de citoquinas específicas y 5 - sintetizan factores de 

crecimiento.(Fernandez-Tresguerres Hernandez-Gil et al. 2006)  Tienen una vida 

medio variable entre una a 10 semanas, al término de las cuales pueden 

desaparecer por mecanismos de apoptosis, transformarse en células limitantes 

o de revestimiento (bone lining cells) o en osteocitos (15%). Ambos tipos 



 40 

celulares representan estadíos más avanzados de maduración. Las células 

limitantes son células elongadas y planas, con un núcleo en forma de huso, sin 

apenas organelas. Pueden expresar los marcadores osteoblásticos 

anteriormente citados como sialoproteína ósea, osteopentina, osteonectina y 

ALP así como receptor de paratohormona (PTH). Permanecen a lo largo de la 

superficie endóstica, constituyendo con el endostio una capa protectora de la 

superficie ósea, que juega un papel importante en la activación del remodelado 

óseo.10  

Osteocitos. Una vez mineralizada la matriz, algunos osteoblastos 

quedan atrapados dentro, transformándose en osteocitos. Los osteoblastos, 

osteoclastos y células limitantes se hallan en la superficie ósea, mientras que los 

osteocitos están en el interior. Los osteocitos son las células más abundantes 

del hueso (10 veces más que los osteoblastos). Poseen forma estrellada y su 

cuerpo se sitúa en el interior de lagunas u osteoplasmas y los procesos 

citoplasmáticos se comunican entre si a través de los conductos calcóforos, que 

están llenos de fluido óseo extracelular. De esta forma, los osteocitos se 

organizan formando un sincitio de células interconectadas que representa una 

única estructura, con la ventaja de que existe una gran superficie de contacto en 

el interior y hacia la superficie ósea, para asegurarse oxígeno y nutrientes.10  

Cuando se produce un trauma en el hueso, el cese de la circulación 

sanguínea origina hipoxia y necrosis de los osteocitos que estén a más de 

0.1mm. de un capilar intacto.17 Los osteocitos también participan en la síntesis y 

mineralización de la matriz osteoide, pero se cree que su función principal es la 

de controlar el remodelado óseo, detectando las variaciones mecánicas de las 

cargas, fenómeno conocido como mecanotransducción.18 Asimismo, los 

osteocitos constituyen el estadío final desde la línea osteoblástica y son 

incapaces de renovarse. Poseen los mismos marcadores que los osteoblastos, 

pero tiene como marcador específico el CD44, receptor de membrana que 

expresa fuertemente en los osteocitos y es negativo en los osteoblastos y células 

limitantes.  

Osteoclastos. Los osteoclastos, son las células encargadas de la 

reabsorción osea. Se trata de células grandes (100μm), multinucleadas, ricas en 

mitocondrias y vacuolas. Contienen fosfatasa ácido tartrato resistente (TRAP), 

que permite la desfosforilación de las proteínas, cuya actividad es aprovechada 

para su identificación, tanto in vivo como in vitro. Además tiene receptores para 
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calcitonina. Los osteoclastos proceden de células madre hematopoyéticas 

medulares denominadas “unidades formadoras de colonias de granulocitos y 

macrófagos” (CFU-GM), precursoras de macrófagos y monocitos.19  

Los osteoclastos tienen dos especializaciones en la membrana: un borde 

en cepillo, que es donde tiene lugar al reabsorción y una zona clara, rica en 

microfilamentos, con integrinas que sirven de anclaje a la matriz. Para ello, los 

osteoclastos se movilizan hacia la zona a reabsorber y, seguidamente, se 

adhieren a la superficie ósea mineralizada por el ribete en cepillo sellando los 

bordes del área mediante las integrinas. La integrina del osteoclasto, 

particularmente avβ3, reconoce la secuencia Arg-Gly-Asp (RGD) existente en el 

colágeno y otras proteínas de la matriz osteoide. A este nivel el ph es ácido, ya 

que secretan ácidos (H+) generados por la anhidrasa carbónica II y enzimas 

proteolíticas como colagenasas, metaloproteasas, catepsina K, glucuronidasa, 

etc. que van a originar la reabsorción del hueso mediante la solubilización de la 

matriz orgánica primero y de la mineral después.19  

Respecto a la osteoclastogénesis actualmente se sabe que los 

osteoblastos son fundamentales para la formación de osteoclastos. Así, el factor 

estimulante de las colonias de macrófagos (M-CSF) producido por los 

osteoblastos es requerido en las primeras fases de la osteoclastogénesis para 

la formacion de células gigantes multinucleadas. Los conocimientos actuales 

acerca de la regulación de la osteoclastogénesis se basan en la existencia de 3 

moléculas clave: OPG (osteprotegerina, proteína sintetizada por los osteoblastos 

y pre-osteoblastos), RANKL (ligando situado en la superficie de osteoblastos y 

presosteoblastos) y RANK (receptor del anterior situado en la membrana de 

osteoclastos y preosteoclastos).10 El RANKL (receptor activator of NFkb ligand) 

antiguamente llamado ODF (osteoclast differentiation factor)20 es una citoquina 

transmembrana perteneciente a la familia del factor de necrosis tumoral (TNF).21 

La interacción entre RANKL y su receptor RANK produce una activacion de la 

diferenciación y de la actividad osteoclástica, aumentado la reabsorción. Así 

mismo, los efectos del RANKL tanto in vivo, como in vitro son inhibidos por la 

osteoprogeterina (OPG), proteína circulante producida por los osteoblastos y 

preosteoblastois perteneciente a la superfamilia de los receptores TNF. Cuando 

se unen OPG y RANKL se inhibe la unión de RANKL a RANK y se inhibe la 

diferenciación osteoclastica. Por ello OPG, RANK y RANKL son importantes 

reguladores de la osteoclastogénesis.10  
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PROPIEDADES MECÁNICAS DEL HUESO 

 

Dada la amplia gama de movimientos del cuerpo, los huesos pueden 

estar sometidos a diversos tipos de fuerza, ya sea de compresión, tracción o 

cizalladura. El hueso cortical es el responsable de resistir la mayor parte de la 

carga a la que se ven sometidos los huesos, y trabaja tanto a compresión, como 

a tracción y a cizalladura. Por su parte, el hueso trabecular, que tiene entre otras 

características como la de proporcionar ligereza a los huesos sin detrimento de 

su solidez, trabaja fundamentalmente a compresión.3  

Por otro lado, los factores que influyen en las propiedades mecánicas 

del hueso son la localización concreta del hueso, la edad del espécimen o si éste 

sufría algún tipo de enfermedad. Además, los valores registrados en los ensayos 

mecánicos vienen influidos por las condiciones experimentales, tales como 

temperatura, grado de humedad, o si ha sido congelado para su conservación 

entre otras.3 En esta línea, las propiedades mecánicas de los huesos, formados 

fundamentalmente por tejido cortical, dependen de la dirección de aplicación de 

la carga. Los huesos largos son materiales ortotrópicos. En el plano transversal 

al eje longitudinal las propiedades elásticas son inferiores que, en el eje 

longitudinal, dirección paralela al eje de las osteonas. Asimismo, la resistencia 

es mayor cuando la fuerza se aplica de manera vertical al eje del longitudinal, 

mientras que cuando la fuerza actúa de forma oblicua el hueso se fractura con 

mayor facilidad.3  

A un nivel elemental, el esqueleto óseo determina la estructura del 

cuerpo, organizando sus componentes en el espacio. A un nivel mecánicamente 

más sofisticado, los huesos y sus articulaciones transmiten fuerzas de una parte 

a otra del cuerpo. Finalmente, los huesos permiten la locomoción. 

Consecuentemente la biología ósea esta dirigida por la mecánica.22  

 

Problemas mecánicos en relación con el hueso Es habitual 

considerar tres problemas mecánicos a los esqueletos vertebrados:22El hueso 

es metabólicamente caro de movilizar por parte del sistema muscular, 

fundamentalmente debido a su alta densidad. 

a) El problema Galileo. Como la tensión en una determinada 

estructura cargada es la fuerza aplicada por unidad de sección de área y como 
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las fuerzas que actúan sobre el esqueleto de un vertebrado se debe 

principalmente a su propio peso, si los huesos de los vertebrados más grandes 

mantuvieran la misma proporción entre su anchura y su altura que los de los 

animales más pequeños, el estrés generado en ellos incrementaría de forma 

proporcional a su tamaño. Por ese motivo, tal y como Galileo Galilei había 

comprobado, los huesos de los grandes vertebrados presentan unos diámetros 

grandes respecto a sus longitudes, precisamente para mantener el estrés en 

niveles tolerables.  

Pues bien, una manera de reducir el tamaño y la masa ósea de forma 

relativa al resto del cuerpo, es crear una estructura interna eficaz, que pueda ser 

ligera. Esta es la estructura trabecular ósea, creada y mantenida por los equipos 

de células que Frost denominó como Unidades Básicas Multicelulares (BMUs), 

encargadas de eliminar y reponer pequeños volúmenes de hueso. 

b) El hueso posee grietas o zonas de microrrotura. Las grietas en la 

materia estructural son irregularidades microscópicas o moleculares que 

constituyen zonas de debilidad local y que tienden a iniciar fracturas cuando el 

cuerpo se carga mecánicamente. Se entiende que cuanto más grande sea el 

volumen de hueso, mayor la probabilidad de que exista una grieta que inicie una 

fractura. La primera persona que escribió́ acerca de la relación inversamente 

proporcional entre el tamaño y la fuerza fue Leonardo da Vinci, que demostró́ 

que los volúmenes grandes son más propensos a fallar ante aplicaciones de 

estrés menor, que los volúmenes pequeños. Martin y Burr, determinaron que la 

probabilidad de que las microrroturas (cracks) y los espacios de reabsorción en 

el hueso están asociados, depende en gran medida del factor F, que da cuenta 

de la posibilidad de que algunas osteonas que contienen ambos, una rotura y 

una zona de reabsorción, compartan una línea de cemento con la osteona 

adyacente, a la cual probablemente la rotura pertenezca. F depende entonces 

de los criterios de medida para las roturas y los espacios de reabsorción, la 

densidad de osteonas presentes en el hueso y los mecanismos por los cuales 

las roturas dan inicio a un remodelado. El teórico número de osteonas que 

pueden contener ambos, rotura y espacio de reabsorción (n máx.), se incrementa 

cuando también aumentan el número de espacios de reabsorción (r), el número 

de roturas (c) y el factor F, pero disminuye cuando la densidad de la población 

de osteonas (d) aumenta. Un n máx. mayor hace que la asociación directa entre 

las roturas y los espacios de reabsorción resulte más difícil de demostrar.8 Pues 
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bien, para que cualquier cuerpo sólido se rompa, es imprescindible que 

previamente se deforme lo suficiente para resquebrajarse en algún punto de su 

superficie por estiramiento excesivo.8,23  Este principio explica que la regulación 

de la rigidez ósea, entendida esta como la resistencia a la deformación, haya 

surgido durante la evolución como un objetivo biológico primario, quedando 

determinada la resistencia a la fractura como un efecto colateral.  

 

Efecto de las cargas sobre el hueso. El efecto de la carga mecánica 

sobre el hueso fue descrito por primera vez por Julius Wolff24 en 1892, en su 

“Ley de la transformación del hueso” (Law of bone transformation), en la que 

postulaba que cada cambio en la función del hueso originaba cambios en la 

conformación externa e interna de ese hueso. Este proceso es lo que se conoce 

como adaptación ósea. Diferentes mecanismos se han considerado como 

responsables de gobernar los estímulos adaptativos, como por ejemplo el estrés, 

la tensión y la energía de deformación.25 Harold Frost26 en 1983 introdujo el 

concepto de MES (Minimun effective strain) - Mínima tensión efectiva, como el 

mínimo nivel de tensión que debe ser superado para para inducir la adaptación 

del hueso. Lanyon y cols.27 y Rubin y cols.28 determinaron que no solo el nivel 

de tensión, sino el porcentaje de cambio de tensión, el número de ciclos de 

tensión y los cambios en la distribución de la tensión, influían sobre esta 

respuesta del hueso.  

Durante las ultimas décadas del siglo XX, numerosos estudios 

experimentales demostraron que el paradigma de Wolff tendía a simplificar la 

realidad de la biología ósea. El remodelado óseo inducido mecánicamente no 

pude contemplarse independientemente de los otros factores determinantes. 

Consecuentemente, las leyes matemáticas que intentan explicar la adaptación 

del hueso en general, fallan a la hora de explicar las numerosas incógnitas que 

aún están vigentes.25 Además, la respuesta del hueso frente a condiciones 

alteradas de carga depende de la localización anatómica, según los trabajos de 

Bertram y Swartz.29 En resumen, dado que el hueso debe soportar cargas 

compresivas y de flexión, está sujeto a fatiga, cuya acumulación puede conducir 

a fracturas.30 podemos distinguir dos factores determinantes de la rigidez y la 

resistencia a la fractura de cada hueso:  

a) La calidad mecánica de su material calcificado (rigidez intrínseca 

del hueso, independiente de la forma del hueso)  
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b) Su distribución espacial, que incluye su masa, pero también la 

forma, el tamaño y la macroestructura del órgano de sostén (diseño del hueso, 

independiente de su calidad.23,31  

Completado el crecimiento en largo, existen sólo dos mecanismos 

fundamentales del desarrollo óseo capaces de modificar la calidad y/o la 

distribución del material óseo mineralizado: el modelado y el remodelado óseo.32  

 

Modelado y remodelado óseo. Los huesos no son estructuras 

estáticas, están cambiando continuamente incluso en personas adultas. Durante 

la infancia se produce un aumento de tamaño de los huesos, tanto en longitud 

como en diámetro, acompañado de otros cambios, para esculpir su forma 

definitiva. Este proceso fue denominado por Frost “modelling” y se ha traducido 

como remodelación ósea externa (ROE).33 Estos cambios no son exclusivos de 

la infancia y pueden darse también en otras circunstancias, principalmente de 

tipo traumático. Así por ejemplo, Lanyon y cols.27  observaron en ovejas adultas 

que al extirparles el cúbito, el radio cambiaba de forma y se engrosaba en la 

zona próxima al lugar donde antes estaba el cúbito, para compensar en cierta 

forma su ausencia. Ese cambio de forma conlleva reabsorción en determinadas 

zonas y formación en otras, que pueden ocurrir de forma independiente.  

El modelado óseo consiste en una combinación no acoplada (en 

distintos sitios) de aposición osteoblástica de hueso nuevo y destrucción 

osteoclástica de hueso preexistente. Su balance global de masa es 

generalmente positivo y es la única forma genuina de ganar masa ósea.34 En 

una persona adulta que no haya sufrido trauma alguno también se producen 

cambios. El hueso está en continua evolución, reparando el daño que la actividad 

diaria pueda producir en él por fatiga. También se adapta a los cambios que 

dicha actividad diaria pueda experimentar. Para ello se retira el hueso antiguo y 

se forma hueso nuevo, con una actividad coordinada de osteoclastos y 

osteoblastos. Frost denominó “remodelling” a este proceso, que se ha traducido 

como remodelación ósea interna (ROI).33 No obstante,las diferencias entre 

remodelación ósea interna y externa son las siguientes: 

a) La ROE requiere la acción de osteoblastos y osteoclastos, pero de 

forma independiente, mientras que en la ROI esa actividad es secuencial y 

coordinada como se verá más adelante. 
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b) La ROE produce cambios de forma y/o de tamaño en el hueso, 

mientras que la ROI normalmente no afecta ni a la forma ni al tamaño. 

c) La velocidad de la ROE decrece con la edad a la vez que los huesos 

van madurando. La ROI ocurre durante toda la vida, aunque también se ve 

frenada una vez acabado el crecimiento. 

d) La ROE es un proceso continuo y prolongado mientras que la ROI 

ocurre de manera episódica, con un principio y un final claro en cada punto de 

remodelación.  

La remodelación es un proceso acoplado de remoción osteoclástica de 

pequeñas cantidades de hueso preexistente, que es repuesto total o 

parcialmente por formación osteoblástica en el mismo sitio, con balance de masa 

consecuentemente neutro o negativo.32 El mecanismo es útil porque provee la 

homeostasis mineral, remplaza tejido viejo por nuevo y repara zonas 

microdañadas.32 Efectivamente, los daños por fatiga en el hueso activan y 

aparentemente son a su vez limitados, por el fenómeno del remodelado. Está 

demostrado que cuando se generan microfracturas por fatiga de manera 

experimental en hueso vivo, la remodelación ósea se inicia de forma espacial y 

temporal en proximidad a ellas y de hecho también se ha comprobado de manera 

experimental que el remodelado es el único mecanismo capaz de recuperar los 

daños por fatiga que se generan en el hueso.30 La ROI tiene lugar durante toda 

la vida y no sólo durante el período de crecimiento.  

Según Currey,35 el hueso es una estructura óptima desde el punto de 

vista de la resistencia, porque consigue la máxima rigidez con el mínimo peso. 

Ese es uno de los objetivos de la ROI: adaptar la estructura ósea para conseguir 

la máxima eficiencia. El remodelado es por tanto fundamental en la biología 

ósea. Es un proceso realizado en dos etapas: una de reabsorción y otra de 

aposición ósea. Estos procesos están conectados temporalmente y se 

caracterizan, tal y como demostraron Burr y cols.,36 por la presencia de las 

denominadas unidades óseas multicelulares (Bone Multicellular Units), también 

conocidas como Unidades Básicas Multicelulares.2,33,36  

Una BMU está formada por: 

a) Un frente osteoclástico residente en una superficie de hueso recién 

resorbido, que constituye el frente de resorción. 

b) Un compartimiento que contiene vasos y pericitos. 
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c) Una capa de osteoblastos presentes en una matriz orgánica 

neoformada, que constituye el frente de depósito. 

Además, en el control del remodelado óseo están involucrados los 

estímulos locales y la liberación de hormonas como la paratiroidea (PTH), la 

hormona del crecimiento, la leptina y la calcitonina.14 Por tanto, durante el 

remodelado, la reabsorción de una zona de hueso por los osteoclastos se 

continúa con el relleno de la cavidad creada por los osteoblastos. Esta secuencia 

requiere un período de tiempo de 3-4 meses para que se complete cada 

localización de remodelado y las cavidades de reabsorción y relleno, aunque son 

individualmente pequeñas, colectivamente suponen una sustancial porosidad o 

espacio de remodelado en el hueso, de carácter temporal. Si el propósito del 

remodelado es el de eliminar masa ósea, estos espacios de remodelado no 

tienen consecuencias, pero si el objetivo es el de eliminar tejido dañado, esta 

porosidad temporal puede debilitar la estructura. Es por ello esencial que el 

proceso de remodelado óseo sea entendido no solo como un proceso biológico 

fundamental, sino en el contexto de la función de soporte de carga del hueso. 

Así ́mismo es importante que la adaptación mecánica del hueso y su resistencia 

a la fatiga sea entendida en el contexto del remodelado.37  

A su vez, durante mucho tiempo de ha defendido la idea de que el 

incremento en la acumulación de los microdaños en la estructura ósea, como 

resultado de la aplicación de cargas cíclicas, puede ser a su vez el resultado de 

un incremento de la mineralización del tejido, que ocurre secundaria a una 

supresión del remodelado y que puede convertir al hueso en más frágil y 

quebradizo.38,39 El hueso está formado por componentes orgánicos y minerales, 

principalmente colágeno tipo I y apatita nanocristalina. La estructura exacta de 

la apatita no es del todo conocida, porque se producen sustituciones en las zonas 

catiónicas del calcio y en las aniónicas del fosfato. Estas sustituciones pudieran 

afectar a las propiedades químicas y físicas del hueso, como la solubilidad, 

densidad, dureza, y morfología. Una de las sustituciones aniónicas más 

frecuentes es la del Carbonato (CO32-). Se ha observado que la sustitución del 

carbonato tiende a reducir la estabilidad de la hidroxiapatita, convirtiendo al 

hueso mineral en más soluble. Se ha determinado que el contenido de carbonato 

estaba significativamente disminuido en las zonas del hueso que presentaban 

microrroturas. Parece ser que durante el proceso de formación de las 

microroturas, los cristales minerales son desplazados de la matriz de colágeno. 
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Como los cristales de apatita carbonatada son más solubles que los de apatita 

no carbonatada, resulta lógico el descenso del contenido de carbonato en el 

mineral del hueso. Otro ion frecuentemente sustituido del entramado de la apatita 

es HPO42-. Este ion esta frecuentemente presente a altas concentraciones en 

huesos de personas jóvenes y decrece con los años; en las zonas de micro 

roturas está presente en una cantidad mayor. Las modificaciones en la cantidad 

de los dos iones comentados en las zonas de microrrotura parecen avalar la 

teoría de que las modificaciones en la mineralización del hueso lo pueden 

convertir en más frágil y sensible a las microrroturas, sin embargo, pese a las 

modificaciones de esos iones, en esas zonas el ratio de mineral fosfato/proteínas 

no se ve afectado, de modo que la asociación no está clara.40  

Por otro lado, parece haber consenso en que la calidad y estado de 

maduración del colágeno, que forma la matriz donde se deposita el mineral, sí 

pudiera desempeñar un papel importante en la iniciación y propagación de las 

microroturas, puesto que ambos factores influyen directamente en la plasticidad 

y ductilidad del tejido óseo.41,42 Por tanto, como hemos apuntado, el remodelado 

tiene dos funciones fundamentales, el control del peso, eliminando aquellas 

zonas de hueso insuficientemente cargadas y en segundo lugar la eliminación 

de los daños acumulados por la acción de las cargas, previniendo de esta forma 

las fracturas por fatiga.37 Efectivamente, existe importante evidencia 

experimental acerca de que la remodelación se activa por el desuso43 y el 

microdaño por fatiga,8,36,44 así como por ciertos factores químicos como la 

deficiencia de estrógeno y otros efectos hormonales, nutrición e influencias 

neuronales.29  

De esta manera, distintas modulaciones direccionalmente orientadas de 

la modelación y la remodelación permitirían a cada hueso autorregular la rigidez 

y con ella la resistencia, de su estructura.2 Esto resulta posible gracias a que los 

osteocitos, únicas células intrínsecas a la matriz calcificada en la cual están 

inmersos, sentarían direccionalmente las minideformaciones que el uso 

cotidiano provoca en este material. Los osteocitos podrían orientar así ́ la 

liberación de distintos factores de comunicación célula-célula que, a través de 

sus prolongaciones, alcanzarían a osteoblasto y osteoclastos extrínsecos a la 

estructura calcificada, para inhibirlos o estimularlos localmente, en función de la 

orientación determinada por la gravedad y las contracciones musculares, 

optimizando permanentemente la rigidez y con ello la resistencia del tejido 
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mineralizado y del hueso entero.18,45 Según el cuerpo hipotético conocido como 

“Paradigma de Utah”,46 el objetivo del mecanismo así descrito, denominado por 

Frost como Mecanostato óseo,2 parece mantener la deformabilidad de la 

estructura ósea muy alejada del nivel crítico para que el uso cotidiano no pueda 

llegar a producir una fractura (1-2 vs 20-25 milésimas de variación de la longitud 

de reposo para esfuerzos fisiológicos máximos, para todos los huesos de todos 

los vertebrados), en forma especifica para cada sitio. Deformaciones 

reiteradamente mayores de 2 milésimas dispararían normalmente la 

incorporación moderatoria de material nuevo en el sitio preciso para reducir esa 

deformabilidad. Inversamente, deformaciones reiteradamente bajas 

determinarían el giro de la remodelación local del modo conservativo al modo 

desuso, eliminando el material en el sitio preciso para aumentar esa 

deformabilidad. Se tiende a aceptar que autocontrolando de esta forma la rigidez, 

el mecanostato determinaría indirectamente la resistencia de la estructura ósea, 

dentro de límites bastante amplios.46  

 

IMPLANTOLOGÍA ORAL 

 

La primera prótesis de la que se tiene constancia, no es un diente natural 

o artificial sujeto a los dientes vecinos, como se ha encontrado en cráneos 

egipcios o fenicios, si no que es una implantación necrópsica realizada durante 

el neolítico (hace 9000 años). El cráneo encontrado era de una mujer joven que 

tenía un trozo de falange de un dedo introducido en el alveolo del segundo 

premolar superior derecho.47 Los restos antropológicos más remotos de 

implantes dentales, colocados in-vivo son los de la cultura maya. El arqueólogo 

Popenoe en 1931 descubrió en la Playa de los Muertos en Honduras, un cráneo 

que presentaba en la mandíbula tres fragmentos de concha introducidos en los 

alveólos de los incisivos. Este cráneo data del año 600 d.C. Los estudios 

radiológicos determinaron la formación de hueso compacto alrededor de los 

implantes, haciendo suponer que dichos implantes se habían colocado en 

vida.47,48  

A principios del s. XIX se llevó a cabo la colocación de los primeros 

implantes metálicos intra-alveolares destacando a Maggiolo49, que en 1809 

introdujo un implante de oro en el alveolo de un diente recién extraído. Así 

mismo, en las primeras décadas del siglo XX Payne presentó la técnica de 
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implantación en el 3er Congreso Dental Internacional, utilizando una cápsula de 

plata colocada en el alveolo de una raíz.47 No obstante, fue en 1978 cuando se 

presentaron los estudios experimentales del grupo sueco de Göteborg dirigido 

por P.I. Bränemark y T. Albrektsson.50  En 1952, el profesor Bränemark comenzó 

a realizar una investigación con estudios microscópicos in-vitro de la médula 

ósea en tibia de conejo, para conocer mejor la vascularización tras un 

traumatismo óseo. El estudio se llevó a cabo introduciendo una cámara de titanio 

en el hueso del conejo, tal y como se observa en la Figura 1. La sorpresa surgió 

cuando al ir a retirar la cámara se comprobó que era imposible, ya que la 

estructura de titanio se había incorporado por completo al hueso, y el tejido 

mineralizado era totalmente congruente con las microirregularidades de la 

superficie del titanio. A este hecho se le denominó “osteointegración” y a partir 

de ese momento se comenzó a realizar estudios para rehabilitar animales 

edéntulos, que resultaron eficaces, por lo que surgió la idea de crear un sustituto 

para la raíz de los dientes que estuviera anclado en el hueso maxilar.51  

 

 

FIGURA 1: Radiografía del espécimen del estudio de Branemark, que muestra 

la cámara óptica de titanio fijada a la tibia y el peroné del conejo. 

 

Así, la introducción de los implantes en la odontología ha permitido a los 

odontólogos realizar tratamientos protésicos fijos, incluso en casos de pérdida 

de varios dientes o dientes estratégicamente importantes y en consecuencia, 

evitar en muchos casos el empleo de prótesis removibles.52 Tras el 

descubrimiento de los implantes dentales osteointegrados con los trabajos de 

Bränemark1,53 y Schroeder,54 se posibilitó la rehabilitación de cualquier 

edentulismo con una alta predictibilidad. Por esto, hoy en día, una de las 
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opciones más indicadas para solventar la pérdida de uno o más dientes suele 

ser una prótesis soportada y/o retenida sobre implantes dentales, ya que es una 

opción con resultados altamente predecibles a largo plazo.55 En este sentido, y 

gracias a los avances en la materia, es posible resolver casos cada vez más 

extremos o de una complejidad mayor, tanto en edentulismo parcial como total, 

mediante la utilización de implantes dentales. Podríamos afirmar que los 

implantes dentales han pasado de ser la excepción a ser uno de los tratamientos 

más utilizados en rehabilitación de dientes perdidos.52 

La implantología es hoy una técnica con base científica y con lejanos 

antecedentes históricos, que ha ido evolucionando por la constante necesidad 

de resistir la pérdida dentaria. Por tanto, hoy en día los implantes dentales 

endoóseos son dispositivos que se insertan en el hueso maxilar para reponer 

dientes naturales perdidos. La prótesis fija (coronas o puentes) se unen a los 

implantes, una vez osteointegrados para resistir la función masticatoria.52 

Podemos definir entonces la rehabilitación mediante prótesis fija 

implantosoportada como aquel sistema formado por el implante dental, el hueso 

periimplantario y la restauración protésica (pilar protésico y corona).52 Pero para 

que todo este conjunto funcione adecuadamente se necesita una buena unión 

del hueso al implante, lo que se conoce como osteointegracion. 

 

Osteointegración. La osteointegración fue definida por primera vez por 

Bränemark en 1985 como “la conexión directa, estructural y funcional entre el 

hueso vivo y la superficie de un implante de titanio sometido a carga”.50 

Posteriormente, es definida en 1993 por The Academy of Prosthodontics como 

“la unión aparentemente directa del tejido óseo con un material aloplástico inerte 

sin la intervención del tejido conectivo”. Actualmente, se considera el fenómeno 

de aposición directa de hueso sobre una superficie implantaria, la cual es 

sometida a una adaptación estructural en respuesta a una carga mecánica.56  

 

Mecanismos de osteointegración. La osteointegración, al igual que la 

curación de cualquier herida, tiene 4 fases: hemostasia, fase inflamatoria, fase 

proliferativa, y fase de remodelación. 

-1. Hemostasia: comienza con el trauma provocado por el fresado óseo 

previo a la colocación del implante. La duración de esta fase va desde minutos 

hasta horas. Las proteínas de la matriz, y los factores de crecimiento y de 



 52 

diferenciación almacenados en la matriz ósea se convierten solubles y se 

activan. Inmediatamente después de la colocación del implante, su superficie 

interactúa con las moléculas de agua y los iones, lo que puede provocar el 

cambio de potencial de la superficie del implante y los iones bivalentes como el 

calcio pueden unirse a las superficies con carga negativa. En este momento se 

empiezan a depositar proteínas sobre la superficie del implante. Una vez se han 

depositado estas proteínas sobre la superficie implantaria, las células ya se 

pueden unir a ella. Finalmente, la degranulación plaquetaria dará lugar al inicio 

de la fase inflamatoria.57  

-2. Fase inflamatoria: comienza aproximadamente a los 10 minutos tras 

la cirugía y se mantiene durante los primeros días. Esta fase tiene lugar cuando 

empieza la degranulación plaquetaria. Estas liberan factores de crecimiento, 

bradiquinina (que aumenta la permeabilidad vascular) e histamina (que 

disminuye la velocidad del flujo sanguíneo e induce hiperemia). En esta fase se 

produce una vasodilatación clínicamente detectable, tumefacción y aumento de 

la temperatura en la zona de la herida. En el momento inicial de esta fase se 

activa la respuesta inmune innata (leucocitos polimorfonucleares y el sistema del 

complemento). Esta fase inflamatoria inicial que se da en las 3 primeras horas 

es crucial para el destino de la herida. Cuando se consigue la eliminación 

bacteriana y de los restos de tejido, los macrófagos secretan factores de 

crecimiento fibrogénicos y angiogénicos y se produce una activación de los 

fibroblastos, que, mediante una serie de mecanismos, son capaces de llegar al 

área de la herida y dan lugar al comienzo de la fase proliferativa.57 

-3. Fase proliferativa: esta fase se caracteriza por la formación de nueva 

matriz extracelular y angiogénesis. Se forma tejido de granulación. Esta fase 

durará entre días y pocas semanas. Estimulados por los factores de crecimiento 

de fibroblastos secretados por los macrófagos, los fibroblastos de los tejidos 

sanos circundantes migran al interior del coágulo sanguíneo. Estos fibroblastos 

crean túneles a través de la matriz extracelular provisional de la fibrina del 

coágulo mediante la secreción de metaloproteinasas de la matriz y van 

reemplazando esta matriz provisional. De forma paralela, se estimula la 

angiogénesis mediante hipoxia, que atrae a los macrófagos, los cuales expresan 

factores de crecimiento endotelial, que estimulan la producción de precursores 

de células endoteliales. Por otro lado, los pericitos eliminan la lámina basal de 

los vasos. Se van creando tubos mediante la organización de las células 
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endoteliales y finalmente estos se conectan a vasos ya existentes creándose una 

nueva anastomosis vascular a través de la cual puede empezar a discurrir el flujo 

sanguíneo. La angiogénesis es condición sine qua non para que se dé la 

osteogénesis. Sólo se formará nuevo hueso en contacto directo con los vasos 

sanguíneos. Las células de hueso maduro no son capaces de sobrevivir a más 

de 200 µm de un vaso sanguíneo. Además, la neoformación ósea necesita de 

un ambiente mecánicamente estable. Las células osteoprogenitoras se adhieren 

a la superficie de los implantes a través de integrinas. Las integrinas se unen a 

su vez a proteínas de la matriz extracelular como la fibronectina; de modo que 

las células óseas no se unen de forma directa a la superficie del implante, sino 

que lo hacen a las proteínas que se adhieren a ésta. Tras la unión firme a la 

superficie implantaria, las células osteoprogenitoras pasan a su forma activa 

convirtiéndose en osteoblastos, los cuales comienzan a expresar fosfatasa 

alcalina y osteocalcina. Es importante una íntima unión entre implante y hueso, 

con un mínimo micro-movimiento entre las partes para evitar una fibrointegración 

de los implantes. En la primera semana tras la colocación del implante comienza 

la neoformación ósea. El hueso que se forma tras la creación de la herida es 

tejido óseo reticular, el cual se caracteriza histológicamente por la disposición 

disparalela de sus fibras colágenas, orientadas de manera aleatoria. Este tejido 

óseo crece a lo largo de las superficies óseas ya existentes y de las superficies 

de los implantes hacia los valles de las espiras. La neoformación ósea comienza 

por la secreción de matriz colágena por parte de los osteoblastos. En un inicio 

se secreta colágeno tipo III (debido a que en los alveolos maxilares se produce 

un proceso de osificación intramembranoso). Finalmente, esta matriz se 

mineralizará por la hidroxiapatita.57  

-4. Fase de remodelación: durante esta fase el tejido óseo reticular es 

eliminado por los osteoclastos y es reemplazado por hueso lamelar, cuyas fibras 

colágenas en este caso se orientan de forma paralela. Los osteoclastos 

aparecen en la herida a los pocos días. Esta fase puede durar años, 

produciéndose de forma constante una neoformación ósea orientada a la carga. 

El hueso lamelar, se fija a las crestas de las espiras del implante. Los 

osteoclastos y osteoblastos interactúan de manera dependiente. El llamado 

balance óseo es necesario, ya que, si no, el esqueleto se volvería más poroso 

(osteopénico) o demasiado denso (osteopetroso). Inicialmente, la acción de los 

osteoclastos depende del osteoblasto, que controla la osteoclastogénesis 
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mediante el balance entre RANKL y osteoprotegerina, ambos producidos por el 

osteoblasto. Estos secretan RANKL, ligando de RANK, receptor que activa la 

osteoclastogenesis. RANKL puede ser anulado por osteoprotegerina soluble, 

también sintetizada por los osteoblastos. De este modo, la osteprotegerina inhibe 

la osteoclastogenesis. La unidad principal del hueso es la osteona, formada por 

capas concéntricas de hueso camelar neoformado con un conducto central, que 

contiene un vaso sanguíneo principal, llamado conducto de Havers. Como 

decíamos, este hueso neoformado se orienta en función de la carga. Los 

estímulos mecánicos se traducen en una señal mediada por citoquinas que 

controlan la acción del osteoblasto. Este fenómeno, denominado mecano-

transducción, es mediada por el osteocito. Éste, posee estrechas prolongaciones 

citoplasmáticas conocidas como canalículos, a través de los cuales discurre 

líquido intersticial. Las cargas que se trasladan al hueso provocan cambios de 

gradiente en este fluido estimulando los cilios primarios de la membrana celular 

induciendo señales intra-celulares. Estas señales se propagan a los osteocitos 

vecinos mediante sus conexiones celulares. Además, los osteocitos también 

pueden inhibir a los osteoblastos a través de la esclerostina.57  

Asimismo, hay varios factores que pueden afectar negativamente a la 

osteointegración. En 1981, Albrektsson y cols.58 identificaron 6 de ellos: el estado 

del lecho implantario, las condiciones de carga, la técnica quirúrgica, el macro-

diseño del implante, el tipo de superficie y el material del implante.  

 

 

Factores condicionantes de la osteointegración 

 

Estado del lecho óseo. Para asegurar la correcta osteointegración de 

un implante, es necesario contar con un lecho óseo implantario sano y con un 

buen aporte sanguíneo. Además, este está condicionado por el estado de salud 

del paciente, hábitos tabáquicos y medicaciones previas y actuales.59 Respecto 

al área ósea receptora, se ha hablado mucho durante los últimos años, ya que 

es necesario contar con un hueso con suficiente densidad, que nos asegure una 

buena estabilidad implantaria, y con una buena calidad, que permita un correcto 

aporte sanguíneo y recambio celular para orientar las trabéculas óseas en 

función de la carga.60  
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Las diferencias en la macro-arquitectura ósea han dado lugar a 

diferentes clasificaciones de los tipos de hueso en implantología en función de 

la proporción de hueso cortical y trabecular, donde el hueso tipo I es un hueso 

predominantemente cortical, como en el área mandibular anterior, y el hueso tipo 

IV principalmente trabecular, como en el maxilar posterior.9,61 Podemos usar esta 

clasificación para establecer criterios de calidad ósea mecánica, ya que en 

huesos con mayor proporción cortical conseguiremos una mayor estabilidad 

inicial de nuestros implantes, sin embargo, los huesos tipo IV, poseen una mayor 

vascularización, recambio celular e índice de remodelación ósea, características 

que hacen de este tipo de hueso, un tejido biológicamente más activo.60  

Un estudio de experimentación animal concluyó que se conseguía una 

osteointegración más eficiente en huesos tipo III comparando con huesos tipo I 

en modelos murinos. Se encontró una mayor proliferación celular, mayor índice 

de remodelación y mayor número de células osteprogenitoras y mayor 

señalización Wnt, indicadores de una rápida curación de la osteotomía y una 

rápida osteointegración en comparación con los huesos tipo I.62  

 

Tiempo y condiciones de carga. Albrektsson y cols.58 en 1981, 

determinaron que someter un implante a carga antes de los 3-4 meses de su 

colocación podría comprometer su osteointegración. Hoy en día, se considera 

que la carga inmediata y temprana de los implantes no impide su correcta 

osteointegración.63,64 Para que esto suceda, los implantes no pueden sobrepasar 

el umbral de micro-movimiento estimado entre 100-150µm,65,66 el cual es 

directamente dependiente de la estabilidad primaria que alcance ese implante 

durante su inserción. Esto se comentará en profundidad más adelante. 

 

Técnica quirúrgica. Es necesario realizar una técnica quirúrgica lo 

menos invasiva posible con un manejo correcto de tejidos duros y blandos. Se 

debe mantener el campo aséptico, refrigerar las fresas durante la preparación 

del lecho para evitar la necrosis ósea y mantener el aporte sanguíneo.59 Un 

exceso de calor durante el fresado provocaría daños en el recambio óseo 

causando hiperemia, necrosis, fibrosis, degeneración osteocítica y aumento de 

la actividad osteoclástica. Se ha comprobado que temperaturas entre 56º-70º C 

son perjudiciales para el hueso, debido a que se provoca la desnaturalización de 

la fosfatasa alcalina. Además, si se mantiene una temperatura de entre 44-47ºC 
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se provocará también daño en el tejido óseo, considerándose que el límite para 

evitar la necrosis ósea son 47ºC.67 Los factores relativos al operador que 

provocan el aumento de temperatura del hueso durante el fresado del lecho son: 

la presión ejercida, el estado de las fresas, los movimientos durante el fresado, 

y la velocidad y el tiempo de fresado. En cuanto al fabricante influyen el diseño 

y el filo de las fresas, el sistema de implantes, y el sistema de irrigación. Respecto 

al hueso donde va a ser colocado el implante, tienen influencia el grosor de la 

cortical y la densidad ósea, así como la profundidad de fresado.  

No obstante, tampoco se han encontrado diferencias a nivel de pérdida 

ósea marginal en los casos en los que se usa un protocolo de fresado consistente 

en múltiples pasos de fresa con aumentos de diámetro progresivos, o el uso de 

una única fresa.68  

 

ESTABILIDAD IMPLANTARIA 

 

Definición. Estudios clásicos de traumatología demuestran que la 

reparación de una fractura ósea requiere de una estabilidad mecánica y un 

microambiente biológico favorable, para asegurar una cicatrización exitosa del 

tejido nativo69, especialmente durante las primeras fases de la osteosíntesis70. 

Del mismo modo, para conseguir y mantener la osteointegración de los implantes 

dentales también deben cumplirse ciertos requisitos biológicos y biomecánicos71. 

Entre los requisitos biológicos, destacan la presencia de un aporte vascular 

adecuado, así como la ausencia de bacterias que puedan desencadenar 

procesos infecciosos y poner en peligro el fenómeno de la neoformación ósea 

sobre la superficie del implante.69,70,72 En cuanto a los requisitos biomecánicos, 

destaca el control del micromovimiento, ya que se ha demostrado que en los 

implantes que superan cierto umbral de micromovimiento, cabe esperar un 

predominio de la encapsulación fibrosa en detrimento de la osteointegración. 

Según los diferentes trabajos publicados al respecto, este umbral estaría situado 

en torno a las 150 micras.65 Esto se debe a que el micromovimiento induce la 

reabsorción de hueso de la interfase, destruyendo las células óseas y creando 

un gap que puede provocar el fracaso del implante.73 Por lo tanto, desde un punto 

de vista clínico, el control de la estabilidad implantaria se considera un factor 

clave para la consecución y mantenimiento de la osteointegración de los 

implantes. 
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La estabilidad implantaria, puede definirse entonces como la ausencia 

de movilidad clínica del implante bajo una carga determinada y está influida por 

la densidad ósea, el diseño del implante y la técnica quirúrgica empleada.74  

Tipos de estabilidad implantaría. Inicialmente dicha estabilidad 

implantaria está proporcionada mecánicamente por las macrorretenciones 

derivadas de la geometría del implante que engrana en las paredes del lecho 

implantario. Esto se denomina estabilidad primaria, y es un tipo de estabilidad 

estática, que tiene lugar en un momento puntual del tiempo, justo en el momento 

de la colocación del implante en el hueso. Sin embargo, durante el proceso de 

osteointegración, esta estabilidad primaria o mecánica será reemplazada 

progresivamente por una estabilidad secundaria o biológica, como resultado de 

los procesos fisiológicos de remodelación y aposición ósea sobre la superficie 

del implante. La estabilidad secundaria es una estabilidad dinámica, ya que 

puede ir variando a lo largo del tiempo, tanto en aumento como en descenso.6 

Tanto en una como en otra influyen variados y diferentes factores 

Factores que influyen en la estabilidad implantaria 

La estabilidad implantaria está condicionada por una gran variedad de 

factores, que pueden agruparse en tres categorías diferentes. 

Factores dependientes del hueso  

Densidad ósea. Son muchos los estudios publicados acerca de la 

influencia de la densidad ósea en la estabilidad primaria del implante, y la 

evidencia científica es muy contundente al respecto: la densidad ósea guarda 

una relación directa con la estabilidad implantaria, de manera que cuanto mayor 

sea la densidad del hueso receptor, cabe esperar que mayor será la estabilidad 

primaria del implante.75-80  

Calidad ósea. La literatura científica respalda con evidencia una fuerte 

relación entre la estabilidad implantaria y la calidad del hueso circundante según 

la clasificación de Leckholm y Zarb,9 de manera que está demostrado que los 

implantes colocados en huesos tipo I o II obtienen una mayor estabilidad que 

aquellos colocados en huesos tipo III o IV.81-86 Sin embargo, este argumento no 

hace si no corroborar la relación mencionada en el anterior apartado, entre la 
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estabilidad y la densidad ósea, ya que dicha clasificación de la calidad ósea está 

basada principalmente, en la densidad. 

Presencia de hueso cortical. La presencia de hueso cortical es otro de 

los factores óseos que condicionan la estabilidad implantaria. Diversos estudios 

publicados demuestran que los implantes anclados en una o varias corticales 

obtienen valores de estabilidad superiores a los conseguidos por implantes 

colocados exclusivamente en hueso esponjoso.87-89 Entre estos estudios se 

encuentra el publicado recientemente por el autor de esta tesis, en el que se 

demuestra de manera clara la influencia de este factor.90 Sin embargo, al igual 

que en el apartado anterior, este parámetro se encuentra íntimamente ligado a 

la densidad, ya que cabe pensar que el anclaje cortical proporciona al implante 

una estabilidad mayor debido a su mayor densidad respecto al hueso trabecular. 

Factores dependientes del operador 

Secuencia de fresado. La secuencia de fresado empleada es un factor 

determinante para la estabilidad del implante, especialmente para la estabilidad 

primaria. Generalmente cada fabricante de implantes proporciona al clínico una 

guía de secuencia de fresas que debe emplear para la colocación del implante, 

secuencia que varía en función del tipo de hueso donde este va a ser colocado. 

Sin embargo, el operador puede seguir al pie de la letra esta secuencia, o por el 

contrario, puede realizar modificaciones en el protocolo de fresado, en función 

de la estabilidad que espera obtener debido a otros factores determinantes, 

fundamentalmente la densidad ósea. Por ejemplo, si se va a colocar un implante 

en un hueso muy trabecular, con poca densidad, el clínico ya debe prever que la 

estabilidad primaria del implante será baja, por lo que puede optar por no utilizar 

la última fresa de la secuencia, con el objetivo de que el implante entre en el 

lecho óseo con una mayor fricción, y por lo tanto, obtenga una mayor estabilidad. 

Por el contrario, si se percibe que el lecho receptor está rodeado por un hueso 

de alta densidad, el operador deberá emplear herramientas adicionales a la 

secuencia de fresado convencional, tales como la fresa de perfil o el macho de 

terraja. La bibliografía es clara al respecto, y está demostrado que la técnica de 

infrafresado en anchura provoca un aumento de la estabilidad implantaria, 

especialmente cuando el implante es colocado en huesos de baja densidad.91-93  
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En relación con la técnica de fresado, el autor de esta tesis junto a su 

grupo de investigación, publicó un estudio in vitro realizado en modelo animal ex 

vivo, en el que se analizó el efecto que produce el sobrefresado en altura en la 

estabilidad de los implantes. Los resultados de este estudio fueron muy 

concluyentes, ya que se observó que el sobrefresado vertical influía 

significativamente en los valores de torque de inserción del implante, pero no 

afectaba a su cociente de estabilidad implantaria (ISQ).94  

Utilización de osteotomos o compactadores. Para estos casos de 

hueso de baja densidad, también se ha indicado el uso de osteotomos para la 

preparación del lecho implantario. Algunos autores han demostrado que existe 

una correlación positiva entre el uso de osteotomos y la estabilidad primaria 

conseguida.93,94,95 Esto puede ser debido a cambios producidos en la micro-

morfología del hueso trabecular peri-implantario causados por la condensación 

apico-lateral producida por los osteotomos. Por lo tanto, en estos casos, se 

consigue un aumento de la estabilidad primaria del implante debido a un 

incremento en la densidad del lecho óseo peri-implantario. Si bien es cierto, que 

otros autores, como Sadeghi y cols.97 no encontraron diferencias 

estadísticamente significativas en la estabilidad primaria de los implantes 

utilizando osteotomos o empleando la técnica de fresado convencional. Esto 

pudo ser debido a que todos los implantes colocados en el estudio consiguieron 

una alta estabilidad primaria, mientras que cuando realmente se nota el efecto 

de los osteotomos es en aquellos casos en los que los valores de estabilidad son 

bajos debido a la densidad. 

Cirugía sin colgajo. En los últimos años también se ha postulado la 

posibilidad de llevar a cabo cirugías implantológicas sin necesidad de 

levantamiento de colgajo. Este tipo de abordaje ahorra tiempo de intervención, 

de cicatrización y mejora el post-operatorio del paciente. Existe cierta evidencia 

científica de que la colocación de implantes sin levantar colgajo mejora la 

estabilidad primaria y/o secundaria de los mismos.98-100 Esto se podría explicar 

porque el hecho de levantar un colgajo podría tener cierto impacto en la 

remodelación ósea peri-implantaria. Cuando no se levanta un colgajo, el 

periostio permanece intacto recubriendo el hueso y esto incrementa el aporte 

vascular a la mucosa peri-implantaria, que además presenta menores signos de 

inflamación.101  
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Factores dependientes del implante 

Diseño del implante. El diseño del implante es un factor clave que va a 

influir de manera determinante en la estabilidad mecánica, pero también en la 

estabilidad biológica. En los inicios de la implantología oral, la mayoría de los 

implantes eran cilíndricos, o también llamados “de paredes paralelas”. Sin 

embargo, los años y la investigación, han hecho que la tendencia del mercado 

de implantes haya ido evolucionando hacia un predominio de los modelos de 

implantes con diseños más cónicos, cuyas paredes convergen apicalmente. Esto 

ha sido debido a que muchos estudios han demostrado que los implantes 

cónicos, proporcionan una mayor estabilidad primaria que los implantes 

cilíndricos.102-104  

Tamaño del implante. El efecto que provoca el tamaño del implante en 

su estabilidad primaria, es un tema controvertido. Ostman y cols.105 y Miyamoto 

y cols.106 afirman que la estabilidad implantaria es mayor cuanto mayor es el 

diámetro del implante, pero menor cuanto mayor es su longitud. Esto debe su 

explicación a que algunos diseños de implantes largos tienen un diámetro menor 

en la parte coronal, para minimizar la fricción y facilitar su inserción.107 Otros 

autores no encontraron ningún tipo de influencia del tamaño del implante en su 

estabilidad,108-110 y otros, sin embargo, sí que obtuvieron valores de estabilidad 

más altos a medida que se incrementaba el diámetro del implante.111,112 Por lo 

tanto, no existe consenso en la literatura científica sobre el efecto que puede 

ejercer el tamaño del implante, tanto en diámetro como en longitud, en la 

estabilidad del mismo, por lo que se deduce que la estabilidad está más 

condicionada por otros factores, ya sean extrínsecos o intrínsecos al propio 

implante. 

Tipo de superficie. La bibliografía demuestra que los implantes 

rugosos, es decir, con tratamiento de superficie a base de grabado ácido y/o 

chorreado de arena, obtienen valores más altos de torque de inserción que los 

implantes mecanizados de superficie lisa. Esto es debido a que la rugosidad del 

implante provoca un incremento en el coeficiente de rozamiento del mismo, 

aumentando la resistencia del hueso a su inserción.113,114 Sin embargo, el 

tratamiento de superficie parece no tener ninguna influencia sobre los valores de 

estabilidad primaria obtenidos mediante RFA. 
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En los últimos años, se han venido desarrollando las denominadas 

superficies de última generación o bioactivas. Este apelativo hace referencia a 

aquellos tipos de implantes que cuentan en su superficie con algún compuesto 

o sustancia que busca acelerar la osteointegración. Algunos ejemplos de estas 

superficies bioactivas pueden ser la sueprficie SLA Active de la casa comercial 

Straumann, ContacTi de klockner, o UnicCa de BTI. La evidencia científica 

demuestra que este tipo de superficies no tienen ninguna influencia en la 

estabilidad primaria de los implantes, pero sí en su estabilidad secundaria. 

Algunos estudios demuestran que ciertas superficies bioactivas, no consiguen 

valores de estabilidad mayores a largo plazo, pero si que alcanzan valores de 

estabilidad altos en un tiempo menor, consiguiendo así su propósito de acelerar 

la osteointegración.114-116  

 

Medición de la estabilidad implantaria 

Actualmente, la disminución de los tiempos de espera para la 

osteointegración gracias a las nuevas superficies modificadas más osteofílicas, 

con protocolos de carga temprana o inmediata, la tendencia a la cirugía en una 

fase, la aplicación de técnicas de regeneración para la obtención de soporte en 

anchura o altura, han convertido a la implantología en una técnica más eficaz y 

eficiente en la consecución de sus objetivos. Pero se ha complicado 

sustancialmente la toma de decisiones, especialmente en lo referente a la 

estabilidad implantaria, cuando se comparan con los protocolos originales, en 

los que se imponían cirugías en dos fases, tiempos de espera para la integración 

de 6 meses y carga después de ese periodo. 

Es necesario entonces disponer de un sistema de medición de la 

estabilidad, y por ende de los micromovimientos, que guíe la toma de decisiones 

clínicas con respecto a las fases en las que programar la cirugía y los tiempos 

de carga. 

A lo largo de los años, se han ido proponiendo diversos métodos 

invasivos y no invasivos para la medición de la estabilidad implantaria, la mayoría 

de ellos con limitaciones respecto a su fiabilidad, utilidad o especificidad. 
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- Métodos invasivos. Los métodos invasivos son aquellos que requieren 

la retirada del implante, perdiendo su unión al hueso del paciente. Por 

este motivo, estos métodos son de gran utilidad para la investigación y la 

experimentación, tanto in vitro como in vivo en modelo animal, pero no 

sirven para ser utilizados clínicamente. Entre ellos está el estudio 

histológico y el torque de desinserción. 

El análisis histológico puede ser de gran utilidad para conocer el 

porcentaje de contacto entre el hueso y la superficie del implante (conocido como 

B.I.C. por sus siglas en inglés). A día de hoy, esta es la manera más precisa de 

analizar el grado de osteointegración de un implante, ya que expresa la cantidad 

relativa de hueso que se encuentra adherida sobre la superficie del implante. Por 

este motivo, algunos autores defienden que la estabilidad de un implante 

también puede conocerse de manera empírica a través su B.I.C., ya que cuanto 

mayor sea su osteointegración, mayor será su estabilidad.117  Sin embargo, esto 

no es así, ya que el B.I.C. y la estabilidad son parámetros diferentes, y no 

siempre tienen por qué ir de la mano, como veremos más adelante en el apartado 

de discusión.  

El torque de desinserción expresa la fuerza necesaria para retirar un 

implante de su lecho óseo, y utiliza el Newton/cm2 como unidad de magnitud. Es 

un método utilizado a veces en estudios de experimentación, pero nunca 

clínicamente, puesto que retirar un implante ya colocado, para medir la 

estabilidad que tenía, carecería de todo sentido.117  

- Métodos no invasivos. Los métodos no invasivos son aquellos que no 

requieren la retirada del implante, y entre ellos se encuentra el test de percusión, 

el estudio radiográfico. el periotest, el torque de inserción y análisis de frecuencia 

de resonancia (AFR) 

El test de percusión es el método que más se ha utilizado clínicamente 

a lo largo de los años para conocer si un implante está estable o no. Consiste en 

percutir con el mango del espejo de exploración, o con algún otro instrumento 

metálico romo, sobre la superficie del pilar de cicatrización, y en función del 

sonido que emita, determinar si la estabilidad es buena o mala. 
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Es evidente que es un método muy subjetivo, ya que depende de la 

percepción acústica de cada sujeto, lo que le convierte en un método muy poco 

fiable para la medición de la estabilidad. Sin embargo, no es menos cierto que 

dicho método posee una base científica, puesto que ya ha sido descrita en la 

literatura la determinación de la estabilidad implantaria mediante el análisis de 

armónicos.118 Sin embargo, para poder desarrollar dicha metodología y obtener 

una medición objetiva de la estabilidad usando este método, se hace necesaria 

la utilización de un captador de sonido o micrófono y un osciloscopio, así como 

un software informático específico que determine la frecuencia del sonido emitido 

al percutir sobre el implante. Por lo que el método clásico de golpear el implante 

con el espejo e interpretar el sonido de manera subjetiva carece de toda fiabilidad 

y objetividad. 

En cuanto al estudio radiográfica, algunos artículos científicos relatan la 

posibilidad de predecir la estabilidad que va a obtener un implante antes del 

momento de su colocación, basándose para ello en las unidades Hounsfield de 

densidad ósea obtenidas al analizar mediante radiología 3D la zona de hueso 

receptora.79,119,120  Este sistema de medición se basa realmente en la densidad 

ósea del hueso donde va a ir colocado el implante, pero es un método que 

genera gran controversia, ya que como se ha mencionado anteriormente, son 

muchos, además de la densidad ósea, los factores que influyen en la estabilidad 

del implante. Por este motivo, puede darse del caso de un implante que haya 

sido colocado en un hueso de muy alta densidad, pero que, debido a una técnica 

quirúrgica deficiente, haya obtenido un bajo grado de estabilidad. Por lo tanto, 

no parece ser un método muy fiable, más allá de aportar al clínico una 

información preoperatoria muy valiosa, que le ayudará a planificar correctamente 

el acto de la colocación del implante. 

El Periotest es un dispositivo electrónico desarrollado por Schulte121,122 

en el año 1992, con el objetivo de poder cuantificar de manera objetiva la 

movilidad de los dientes. La técnica consiste en una pieza de mano que realiza 

una percusión electrónicamente controlada y reproducible sobre el diente. Al 

pulsar el botón, de la punta del dispositivo emerge un punzón que realiza 16 

impactos sobre la superficie del diente, a razón de 4 por segundo a una velocidad 

de 2 m/s. El diente produce una desaceleración del impacto que es analizada y 

valorada en la unidad de registro. El tiempo de contacto entre el diente y la punta 
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percusora es de milisegundos lo que no causa cambios intersticiales ni en los 

fluidos del periodonto, a diferencia de lo que ocurre con los métodos estáticos. 

En función del tiempo de contacto con el diente, el dispositivo establece una 

escala numérica de valores objetivos, denominados “Valor Periotest” (VPT). 

Estos valores pueden oscilar entre -8 y +50. El valor periotest (VPT) es un 

parámetro biofísico influenciado por las características del periodonto, todas las 

alteraciones en el hueso y tejido blando producen un tiempo de contacto 

diferente para fracciones de milisegundos.  

De todos los métodos no invasivos, el más empleado es el torque de 

inserción. Un torque de inserción elevado se ha considerado como indicativo de 

un implante bien fijado y estable en el lecho óseo9,10, aunque realmente lo que 

expresa es la resistencia antirrotacional y se debe a la compresión del cuello del 

implante en el hueso cortical crestal, el apoyo del implante en la base del lecho 

óseo preparado y al cerclaje derivado del macrodiseño del implante11. El torque 

de inserción puede medirse con un torquímetro, con una llave dinamométrica, e 

incluso con algunos motores de colocación de implantes, que traen un 

torquímetro incorporado. Su unidad de medición es el Newton/cm2 (N/cm2), 

aunque a menudo se hace referencia a ella como simplemente “Newton” (N). 

La principal limitación asociada a este método es que solo es 

aconsejable emplearlo durante la inserción del implante, puesto que usado en 

otros momentos de la cicatrización o de la carga del implante, como el torque 

reverso o de desatornillado, propuesto por Sullivan14 y cols. en 1996, puede 

provocar una afectación de la estabilidad o incluso dañar la interfase hueso 

implante. Hay publicados muchos trabajos en los que se ha encontrado una 

correlación estadística entre el torque de inserción y otros métodos empleados 

para determinar la estabilidad, tales como el análisis de frecuencia de resonancia 

(valores ISQ)11,12,13 y la medición de la oscilación horizontal (valores PTV)13. La 

principal limitación asociada a este método es que solo es aconsejable emplearlo 

durante la inserción del implante, puesto que usado en otros momentos de la 

cicatrización o de la carga del implante, como el torque reverso o de 

desatornillado, propuesto por Sullivan14 y cols. en 199614, puede provocar una 

afectación de la estabilidad o incluso dañar la interfase hueso implante. 
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El análisis de frecuencia de resonancia proporciona mediciones 

objetivas de la estabilidad implantaría sin dañar la unión implante-tejido15 y es 

más sensible que otros métodos diagnósticos anteriormente apuntados. 

Consiste en un dispositivo que funciona emitiendo un impulso magnético que 

ejerce una fuerza de flexión controlada sobre un transductor previamente 

atornillado al implante y cuantifica la frecuencia de resonancia característica del 

implante dentro de su hueso de soporte. Los primeros sistemas de AFR, 

fabricados por Ostell (Osstell AB, Goteborg, Suecia), expresaban la frecuencia 

de resonancia del implante en hercios. Esto suponía cierta complejidad para el 

clínico a la hora de establecer una correlación con la estabilidad del implante, 

por lo que, en las posteriores generaciones, el fabricante inventó una nueva 

unidad de conversión que simplificaba enormemente el procedimiento clínico de 

medición de la estabilidad. El dispositivo incluye una pantalla donde se indica la 

frecuencia recogida en valores ISQ (Implant Stability Quotient), que oscilan en 

un rango de 1 a 99, siendo 1 el menor valor de estabilidad posible y 100 el 

máximo.74 El AFR proporciona información objetiva acerca de la rigidez de la 

unión hueso-implante74,123 y del desplazamiento lateral del implante ante la 

aplicación de carga.124 Al mismo tiempo, ha demostrado ser un método repetible 

y reproducible para la medición de la estabilidad implantaria,125 además de ser 

el único sistema capaz de determinar el micromovimiento de un implante, que 

como ya se ha mencionado anteriormente, es un parámetro de vital importancia 

para la consecución de la osteointegración.126 Pero sin duda, una de las grandes 

ventajas de este sistema es que permite realizar una monitorización del proceso 

de osteointegración de un implante, ya que es capaz de medir no sólo la 

estabilidad primaria, en el momento de la colocación del implante, si no también 

la estabilidad secundaria, en cualquier momento de la vida funcional del 

implante. Esto, unido a que se trata de un método no invasivo, repetible y 

reproducible, y que es capaz de determinar el micromovimiento implantario, lo 

convierten, sin duda alguna, en la mejor herramienta disponible hoy en día para 

la medición de la estabilidad implantaria. 

 

DISPOSICIÓN DE LAS TRABÉCULAS ALREDEDOR DE LOS IMPLANTES 

 

En los últimos años se ha escrito e investigado mucho sobre la 

supervivencia y éxito de los implantes dentales, habiéndose publicado una 
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ingente cantidad de artículos científicos sobre multitud de temas relacionados 

con dichas cuestiones. Sin embargo, poco se sabe acerca de la disposición y 

estructuración del tejido óseo periimplantario durante la osteointegración, y 

menos aún sobre las posibles variaciones que pueda sufrir tras la aplicación de 

carga funcional. Está más que demostrado que el titanio de los implantes es 

capaz de integrarse en la estructura ósea del ser humano (o de cualquier otro 

animal) mediante la aposición de hueso neoformado sobre la superficie del 

implante, y la mayoría de los estudios científicos se centran en estudiar el BIC 

como parámetro clave en la cuantificación de la osteointegración. Por el 

contrario, la supervivencia a largo plazo de los implantes osteointegrados 

depende más de la capacidad del hueso para funcionar eficazmente bajo las 

cargas oclusales que de la cantidad de tejido periimplantario; por lo que las 

propiedades mecánicas del hueso y su disposición espacial se consideran 

factores muy importantes.127 Además, los procesos de reparación y 

remodelación que ocurren en el hueso cerca de un implante dental cargado 

también son importantes para una organización estable de la matriz ósea, con el 

fin de alcanzar un alto nivel de resistencia a la tensión. La cicatrización ósea es 

un proceso único e indivisible que se caracteriza por cuatro fases a nivel tisular: 

las fases de callo, remodelación y modelado, acompañadas de un fenómeno de 

aceleración regional (RAP). La osteotomía para la colocación de implantes 

produce un RAP que existe durante todo el proceso de cicatrización y acelera la 

angiogénesis, la formación de callos y las fases de remodelado y modelado. 

Inicialmente se forma un callo de fractura suave con una neoangiogénesis 

conspicua, células de apoyo y precursoras.128 Los osteoblastos que producen el 

hueso fibroso llenan los espacios entre la superficie del implante y el hueso 

pristino. Después de que el callo se mineralice, la unidad multicelular básica 

remodeladora (UMB) comienza a reemplazarla con paquetes de hueso laminar 

nuevo, generalmente en relación con la dirección de la deformación. El modelado 

modifica la forma y el tamaño del callo para hacerlo fuerte. Alguna evidencia 

indica que las pequeñas deformaciones ayudan a guiar el proceso de 

remodelación y modelado en la cicatrización ósea,129-131 mientras que, sin 

ninguna deformación, la remodelación en modo desuso tiende a eliminar el callo 

y la curación se puede retrasar.  

Sin embargo, todavía hoy se desconoce si este proceso de aposición 

ósea sobre la superficie del implante se produce de una forma aleatoria y amorfa, 
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o si, por el contrario, sigue algún tipo de patrón estructural y/o organizativo. ¿Las 

trabéculas óseas alrededor de los implantes se disponen tridimensionalmente de 

la misma manera que cuando forman un callo óseo para reparar una fractura? 

¿Siguen la misma organización cuando los implantes están sometidos a carga y 

cuando no lo están? ¿La carga inmediata hace que la disposición alrededor del 

implante de dichas trabéculas sea diferente que en aquellos que han seguido un 

protocolo de carga diferida? 

 

En este sentido, el grupo de trabajo del Dr. Adriano Piatelli,132-135 realizó 

una serie de investigaciones durante los años comprendidos entre 2005 y 2008, 

que fueron publicando en varios artículos con alto factor de impacto. En todos 

ellos, estudiaron la disposición y orientación de las fibras de colágeno alrededor 

de los implantes dentales durante la osteointegración, comparando aquellos que 

habían recibido carga inmediata y los que, por el contrario, habían permanecido 

sumergidos y libres de carga. El hecho de estudiar la disposición de las fibras de 

colágeno se debe a que estas fibras, que posteriormente pasarán por un proceso 

de calcificación para convertirse en hueso, son las precursoras de las trabéculas 

óseas que rodearán el implante. Las fibras de colágeno están implicadas en el 

inicio de la calcificación de la matriz ósea con muchas otras proteínas de la matriz 

que incluyen la condrocalcina, los proteglicanos, la osteonectina y la 

osteocalcina.136 La elasticidad del hueso y, por tanto, su resistencia a la fractura 

están relacionadas con la orientación de las fibras de colágeno, con el grado de 

mineralización y finalmente con el contenido de agua. 

 

En el primer artículo, publicado por Traini y cols. en 2005,132 estudiaron 

la orientación de las fibras de colágeno alrededor de implantes de titanio 

colocados en humanos y sometidos a carga. Para llevar a cabo dicho estudio, 

los autores retiraron 20 implantes osteointegrados, colocados en 10 pacientes 6 

meses antes, y mediante el uso de luz polarizada circular y con la ayuda de un 

microscopio electrónico de barrido, estudiaron la birrefringencia del hueso, para 

comparar la orientación que presentaban las fibras de colágeno en el hueso 

periimplantario y en el hueso alveolar. Los resultados mostraron diferencias 

estadísticamente significativas en la disposición de dichas fibras de colágeno. 

Mientras que en el hueso alveolar predominaron las fibras longitudinales, en el 

hueso periimplantario se observó un predominio claro de las fibras orientadas de 
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forma transversal al eje del implante. Además, se apreció como las fibras 

transversales estaban más presentes debajo de las primeras espiras de los 

implantes, donde la carga actúa con vectores de compresión, mientras en las 

zonas más alejadas de los implantes, donde la carga actúa como vector de 

tracción, predominaban las fibras con orientación longitudinal. Esto coincide con 

estudios previos realizados en especímenes femorales humanos, que han 

demostrado que las fibras de colágeno orientadas transversalmente son más 

frecuentes en las áreas óseas que están sometidas a compresión.137,138  

 

Ese mismo año, Traini y cols.133 Publicaron otro artículo que seguía la 

misma línea que el anterior. En esta ocasión, los autores colocaron 10 implantes 

en la mandíbula edéntula de 10 pacientes, además de un implante adicional en 

la parte distal de cada mandíbula. A 5 pacientes se les aplicó un protocolo de 

carga inmediata, colocándose el mismo día de la cirugía una prótesis provisional 

fija atornillada sobre todos los implantes, mientras que los implantes de los otros 

5 pacientes de dejaron sumergidos sin cargar. 6 meses después, se retiraron 

con una trefina los implantes adicionales, y se hicieron cortes para su análisis 

histológico. A continuación, mediante el uso de luz polarizada circular y con la 

ayuda de un microscopio electrónico de barrido, estudiaron la birrefringencia del 

hueso, para analizar la orientación de las fibras de colágeno, tanto en los 

implantes que habían recibido carga, como en los que no. Los resultados 

demostraron de forma estadísticamente significativa, que en los implantes que 

habían recibido carga presentaban un predominio de fibras de colágeno 

transversales, mientras que en los implantes que habían permanecido sin carga 

durante el proceso de osteointegración, eran mucho más abundantes las fibras 

de colágeno orientadas en sentido longitudinal al eje del implante. 

 

Al año siguiente, Neugebauer y cols.,134 publicaron otro artículo 

perteneciente a la misma línea de investigación, en el que habían estudiado la 

organización del hueso alrededor de implantes dentales con carga inmediata, en 

comparación con la de aquellos que no habían recibido carga. En esta ocasión, 

el estudio fue realizado en un modelo animal, y para ello, colocaron un total de 

85 implantes en la mandíbula de 7 minipigs. Algunos de esos implantes fueron 

sometidos a un protocolo de carga inmediata, mediante la confección de una 

prótesis de resina que ferulizaba varios de los implantes, mientras que el resto 
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se dejaron sumergidos y sin carga, lo que permitía que ejercieran las funciones 

de controles. 3 meses después, los animales fueron sacrificados, y todos los 

implantes fueron retirados para la realización del estudio histológico. La 

histomorfometría se realizó utilizando un microscopio óptico con luz polarizada 

transmitida, conectada a una cámara de video de alta resolución interconectada 

a un ordenador. Según los resultados publicados en el estudio, los implantes 

cargados inmediatamente mostraron un mayor grado de formación y 

remodelación ósea en comparación con los implantes que habían permanecido 

libres de carga. Al igual que en el estudio realizado en humanos y publicado un 

año antes, los implantes con carga inmediata también demostraron una mayor 

prevalencia de fibras de colágeno orientadas transversalmente en el hueso 

periimplantario, a diferencia de los implantes sin carga, alrededor de los cuales 

se observó una mayor cantidad de fibras orientadas en sentido longitudinal.  

 

Por último, el trabajo de Traini y cols.135 en 2009, completa la tetralogía 

de esta línea de investigación. En esta ocasión, los autores colocaron 25 

implantes en 5 minipgs. A cada uno de los ejemplares le colocaron 5 implantes 

en un lado de la mandíbula, de tal forma que, 4 de ellos fueron cargados de 

manera inmediata con una restauración fija, mientras que el implante restante se 

dejó sumergido sin carga. 4 meses después, todos los implantes fueron retirados 

con una trefina, y se analizó el hueso periimplantario mediante una luz circular 

polarizada, y un micrscopio eléctrónico de barrido. Los resultados demostraron 

que no había diferencias estadísticamente significativas en el porcentaje de 

contacto hueso-implante entre los implantes que habían recibido carga y los que 

no. Sin embargo, sí que las hubo en la orientación de las fibras de colágeno 

alrededor de los implantes, así con en el grado de mineralización del hueso 

periimplantario. Los implantes que habían seguido el protocolo de carga 

inmediata, mostraron una mayor cantidad de fibras de colágeno dispuestas con 

una orientación transversal, mientras el grado de mineralización del tejido óseo 

circundante también resultó ser significativamente superior. Los autores dejan la 

puerta abierta a futuras investigaciones para analizar de una forma más 

exhaustiva la relación entre la dirección de la carga recibida y la orientación de 

las fibras de colágeno.  
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Una vez revisada la literatura científica publicada hasta la actualidad sobre la 

distribución y orientación de las trabéculas óseas alrededor de los implantes 

dentales durante la osteointegración, así como sobre la evolución de la 

estabilidad implantaria en función del protocolo de rehabilitación protésica 

empleado, se observa que apenas existe bibliografía al respecto. Este ha sido el 

principal motivo para llevar a cabo este proyecto de tesis doctoral, que pueda 

dar respuesta a las cuestiones planteadas.  
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3. HIPÓTESIS Y OBJETIVOS 
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Hipótesis de trabajo 

 

Del análisis y valoración crítica del estado actual del tema, surgen las 

siguientes hipótesis de trabajo o iniciales:  

 

1. El estímulo biomecánico, transmitido al terreno de soporte en forma 

de carga funcional de deambulación aplicada sobre los implantes, produce un 

incremento de su estabilidad secundaria, en comparación con aquellos que no 

reciban dicho estímulo.  

 

2. La puesta en función de los implantes por carga de deambulación 

desde el día de su colocación, acelera su proceso de osteointegración, 

comprobado en términos de contacto hueso-implante. 

 
3. La aplicación de carga funcional deambulatoria sobre el hueso 

periimplantario provoca una reorganización del mismo, en busca de la 

disposición más eficiente desde el punto de vista biomecánico, que facilite la 

estabilización de los implantes y una distribución favorable de la carga sobre el 

terreno de soporte.  

 

En cualquier caso, para una mejor compresión es preferible formular 

objetivos generales y específicos. 

 

Así el Objetivo general que se pretende alcanzar es: 

 

Medir o especificar mediante variables histológicas e histomorfométricas 

el resultado de la puesta en función de implantes cargados de manera inmediata 

con carga funcional de deambulación, en un modelo experimental animal in vivo. 

 

Y como Objetivos Específicos, entendidos como aquellos que 

finalmente se pretende conseguir se formulan los siguientes: 
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1. Mostrar la influencia de la carga funcional de deambulación inmediata 

en la osteointegración de los implantes dentales. 

 

2. Medir y describir la evolución que sufre la estabilidad biológica de los 

implantes dentales cuando el hueso de alrededor es sometido 

diariamente a un estímulo biomecánico. 

 

3. Cuantificar y precisar el efecto que produce la carga funcional de 

deambulación inmediata en las características histológicas del hueso 

periimplantario neoformado, así como en el porcentaje de contacto 

hueso-implante. 

 
4. Establecer y constatar la influencia de la carga funcional de 

deambulación inmediata en la formación de hueso nuevo sobre la 

superficie de los implantes, así como el grado de maduración de la 

matriz ósea alrededor de los mismos. 

 
5. Comparar los patrones que se producen en la disposición 

tridimensional del tejido óseo periimplantario en función del protocolo 

de carga funcional establecido. 

 

 

  



 77 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 78 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 79 

 

 

 

 

 

 

 

 

4. MATERIAL Y METODOLOGÍA 
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Para la realización de este proyecto de tesis doctoral, se ha seguido la 

guía ARRIVE para la presentación de experimentos in vivo en investigación 

animal, con la intención de conseguir un estudio más reproducible y una 

adecuada comunicación de los hallazgos (ver Anexos).139 Previo a la realización 

del proyecto, el autor del mismo obtuvo los certificados de capacitación para la 

experimentación animal, categorías A, B, C y D, lo que, desde un punto de vista 

legal, le permite realizar, diseñar y dirigir proyectos de investigación de 

experimentación con animales in vivo (Ver Anexos). 

 

1. MUESTRA Y PROCEDER QUIRÚRGICO 

 

La muestra fueron 10 conejos adultos de raza neozelandesa 

(Oryctolagus cuniculus), nacidos y criados en la Granja San Bernardo (Tulebras, 

Navarra, España). Todos los ejemplares eran de sexo masculino, 4 meses de 

edad, y un peso medio de 3,75 kg (3,52- 4,02 kg) (Figura 2). El estudio fue 

realizado con la aprobación del Comité de Bioética para la Investigación Animal 

de la Universidad de Oviedo, con el código de autorización 18/2019 (Oviedo, 

Asturias, Spain).  

La muestra se dividió en dos grupos, el grupo test y el grupo control, que 

se especificará mas adelante. Puesto que todos los conejos deben ser sometidos 

a ejercicio físico antes de la intervención quirúrgica, necesitan un periodo de 

adaptación que se llevó a cabo de la siguiente manera: 
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FIGURA 2: Fotografía de un conejo adulto de raza neozelandesa utilizado en 

el ensayo. 

 

FASE DE ADAPTACIÓN 

Previamente a la cirugía los 10 animales pasaron por una fase de 

adaptación de dos semanas, cuyo objetivo fundamental fue que se 

acostumbraran a la cinta sobre la que iban a correr los 5 ejemplares que 

finalmente fueran asignados al grupo Test, durante la fase de 

osteointegración.139 Para ello se utilizó una cinta de correr (MC100, Fitfiu Fitness, 

Valls, España) (Figura 3) especialmente adaptada para esta función mediante 

el acoplamiento de una jaula metálica abierta por arriba y por abajo para permitir 

que el conejo pudiera correr en la cinta sin escaparse. La primera semana los 

conejos permanecieron sobre la cinta de correr apagada, sin movimiento, 

durante 10 minutos al día. La segunda semana, los conejos permanecieron 

sobre la cinta de correr en movimiento, a la velocidad mínima (10m/s), durante 

10 minutos con el objetivo de acostumbrarse paulatinamente a la cinta antes de 

la cirugía, y reducir así el estrés postoperatorio.  
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FIGURA 3: Cinta de correr empleada para la realización del estudio. 

 

PROCEDIMIENTO QUIRÚRGICO 

Todos los conejos fueron operados bajo anestesia general, utilizando 

previamente una inyección intramuscular con una mezcla de dexmedetomidina 

(Dexdomitor; Ecuphar, Barcelona, España), ketamina (Ketamidor; Karizoo, 

Barcelona, España) y buprenorfina (Bupaq; Richter Farma, Wells, Austria) para 

la inducción. El mantenimiento de la anestesia fue realizado mediante inhalación 

de isoflurano (Isoflo, Zoetis, Madrid, España), a una concentración fijada en el 

vaporizador de 1-2%. Ademá, se inyectó anestesia local infiltrativa en la zona a 

intervenir utilizando para ello hidrocloruro de articaína con epinefrina 40/0.01 

mg/ml (Ultracain; Laboratorios Normon, Madrid, España).  

Se rasuraron ambas patas posteriores de cada conejo, y se utilizó 

povidona yodada para desinfectar la piel (Figura 4). 
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FIGURA 4. Imagen de la preparación del campo quirúrgico de la zona a 

intervenir en la pata izquierda de uno de los conejos, adecuadamente rasurada y 

desinfectada con povidona yodada. 

 

 Posteriormente se realizó una incisión única en la cara interna de cada 

tibia en todos los animales y se abrió un colgajo a espesor total (Figura 5) 
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FIGURA 5: Incisión mucoperióstica y apertura de colgajo a espesor total 

permitiendo el acceso a la tibia. 

 

 A continuación, se colocaron dos implantes Klockner Vega 3.0x8mm 

(Soadco. Escaldes Gordany, Andorra) en la cara interna de cada tibia, en la zona 

más próxima a la epífisis, siguiendo el protocolo de fresado completo 

recomendado por el fabricante, con anclaje bicortical, y dejando una distancia de 

6 mm entre ambos implantes. (Figuras 6-10). La muestra de implantes total 

resultó entonces de 40 (n=40). 
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FIGURA 6. Comienzo de la preparación del lecho implantario marcando las 

posiciones de los implantes con fresa lanceolada. 
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FIGURA 7. Utilización de fresa piloto de aro blanco de 1,8mm de diámetro. 

 

FIGURA 8. Utilización de fresa final de aro amarillo de 2,8mm de diámetro. 
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FIGURA 9. Inserción con micromotor de los implantes klockner Vega 

3.0x8mm. 

 

 

FIGURA 10. Imagen de los dos implantes dentales colocados en su posición 

final en uno de los conejos. 
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2. PROCEDIMIENTOS DE REGISTRO Y MEDIDA 

 

Se confeccionó un protocolo ad hoc para registrar lo siguiente: 

 

- MEDICIÓN DE LA ESTABILIDAD PRIMARIA 

Una vez colocados los implantes, se midió la estabilidad primaria 

mediante los métodos de torque de inserción y de análisis de frecuencia de 

resonancia. El torque de inserción se registró en N/cm2, utilizando la llave 

dinamométrica propia del sistema quirúrgico de implantes Klockner (Soadco, 

Escaldes - Engordany, Andorra), y el análisis de frecuencia de resonancia, 

expresado en ISQ, se registró mediante un dispositivo Penguin RFA (Integration 

Diagnostics Sweden AB, Gothenburg, Suecia) y los postes de medición multipeg 

específicos para los implantes Klockner VEGA de diámetro 3mm. (Figura. 11). 

 

 

FIGURA 11. Medición de la estabilidad primaria con un dispositivo de análisis 

de frecuencia de resonancia PenguinRFA. 

 

Una vez realizadas estas mediciones se colocó sobre los implantes unos 

pilares de cicatrización de 2mm de altura, con marcas realizadas con láser cada 

0,5mm y fabricados específicamente para este estudio (Soadco, Escaldes 

Gordany, Andorra) (Figura 12 y 13). Esto permitirá cuantificar un posible 
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crecimiento óseo vertical durante la fase de osteointegración y comparar los 

resultados entre ambos grupos. Los pilares de cicatrización se dejaron 

sumergidos al realizar una sutura por planos con puntos simples mediante una 

sutura reabsorbible de 4/0 de ácido glicólico al 90% y ácido láctico al 10% marca 

Vicryl (Johnson & Johnson International; Somerville, Estados Unidos) y 

conseguir así un adecuado cierre primario de la herida. (Figura.14). 

 

 

FIGURA 12. Imagen de uno de los pilares de cicatrización fabricados ad hoc 

para este estudio. Obsérvense las marcas realizadas con láser cada 0,5mm para poder 

cuantificar de manera objetiva el crecimiento óseo en sentido vertical. 

 

 



 91 

 

FIGURA 13. Imagen de los pilares de cicatrización colocados sobre los 

implantes recién insertados en la tibia de uno de los conejos.  

 

 

FIGURA 14. Cierre de la herida quirúrgica con sutura reabsorbible. 

 

Como se ha anteriormente, inmediatamente después de la cirugía se 

estableció dentro de la muestra de los 10 conejos, una asignación aleatorizada 

por bloques permutados (5 bloques de 2 elementos) al grupo Test (Grupo A) o y 
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otros tantos al Control (Grupo B). Esta asignación se realizó mediante la 

participación de un observador independiente, ajeno a los objetivos del estudio. 

 

ESTIMULACIÓN BIOMECÁNICA 

A partir del día siguiente a la cirugía, los 5 especímenes asignados al 

grupo test (grupo A) comenzaron a realizar ejercicio físico diario sobre la cinta 

de correr durante un período de 6 semanas, mientras se producía el proceso de 

osteointegración (Figura.15). Los primeros días el tiempo de carrera fue de 5 

minutos, pero este se fue incrementando progresivamente hasta llegar a dos 

sesiones diarias de 10 minutos en las últimas 2 semanas. Los conejos realizaron 

este ejercicio físico de lunes a viernes, permitiéndoles descansar los fines de 

semana. Mientras tanto, los 5 animales del grupo control (grupo B) 

permanecieron en reposo en sus jaulas todo ese tiempo. Durante las 6 semanas, 

los animales de ambos grupos siguieron el protocolo de estabulación habitual, 

con alimentación ad libitum, y con ciclos de iluminación día/noche de 12h. 

 

 

FIGURA 15. Imagen de uno de los conejos realizando ejercicio físico sobre la 

cinta de correr, mientras su cuidadora le observa con atención. 

 

 SACRIFICIO 

Seis semanas después de la colocación de los implantes, los animales 

fueron sedados con dexmedetomidina (Dexdomitor; Ecuphar, Barcelona, 
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España) y diazepam (Valium, Roche Farma, Madrid, España). Posteriormente 

fueron sacrificados mediante inyección intravenosa de pentobarbital sódico con 

una sola dosis de 100 mg/kg. 

 

A continuación, se abrió un colgajo de espesor total en cada tibia para la 

exposición de los implantes, y se tomaron fotos para analizar cuantitativamente 

el crecimiento óseo vertical que se había producido por encima de los implantes. 

Como el crecimiento óseo no fue homogéneo alrededor de cada implante, se 

tomaron dos mediciones: una en el punto de crecimiento mínimo y otra en el 

punto de crecimiento máximo. Después, se retiraron los pilares de cicatrización 

y se volvió a medir la estabilidad implantaria mediante Penguin RFA. Una vez 

hecho esto, se cortaron las tibias con una microsierra eléctrica y se obtuvieron 

bloques de hueso con los implantes incluidos para su estudio histológico. Para 

evitar la confusión entre el implante distal y proximal debido a la perdida de 

referencias al cortar las tibias en bloques, al implante distal de todas las muestras 

se le quitó el pilar de cicatrización antes de enviarlas a la Universidad de 

Salamanca para su análisis histológico (Figura 16). 

 

 

FIGURA 16. Imagen de uno de los bloques de hueso enviados para su análisis 

histológico e histomorfométrico. Puede observarse que al implante distal se le ha 

quitado el pilar de cicatrización para evitar confusiones durante su procesamiento. 

 

 



 94 

PROCESAMIENTO HISTOLÓGICO DE LAS MUESTRAS 

Las muestras fueron enviadas al Departamento de Histología de la 

Facultad de Medicina de la Universidad de Salamanca, donde fueron 

deshidratadas mediante inmersión en etanol, y sin descalcificar fueron incluidas 

en metilmetacrilato líquido durante 15 días a 4ºC en agitación. Después fueron 

mantenidas a 32ºC durante 6 días. Una vez polimerizadas las muestras fueron 

cortadas con un micrótomo de baja velocidad mediante un disco de diamante 

(Isomet, Bueher® lake bluff, Dusseldorf, Alemania) de forma paralela al eje 

longitudinal del implante de titanio para obtener secciones centrales. A 

continuación, dichas secciones se tiñeron con la técnica histológica de Azul de 

Stevenel y picrofucsina de Van Gieson, en la que el hueso mineralizado aparece 

teñido de color rojo. La valoración histológica de las secciones obtenidas se llevó 

a cabo mediante un microscopio óptico (Nikon eclipse 90i, Nikon Corporation, 

Tokyo, Japón).  

 

Análisis histomorfométrico 

El análisis histomorfométrico se realizó mediante un observador 

independiente, ajeno a la asignación de caso/control y se utilizó para tal fin el 

programa MetaMorph Meta imaging Series 6.1 (Molecular Devices, California, 

Estados Unidos), analizando los siguientes parámetros:  

- % BIC: Porcentaje de contacto hueso-implante en la región de interés 

(ROI). Se analizó exclusivamente el BIC en la zona coronal del implante, en el 

área que rodea al cuello del mismo. Se decidió no incluir la zona del anclaje 

apical, porque su relación con el implante era más heterogénea entre casos, 

puesto que era, a diferencia de la coronal, de imposible control durante la cirugía. 

- Formación de nuevo hueso (mm2): cantidad de hueso neoformado 

sobre la superficie del implante.  

- % de matriz ósea inmadura: proporción del área de hueso neoformado 

que se halla en estado de inmadurez, donde las fibras de colágeno se 

encuentran desorganizadas.  
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3. ANÁLISIS ESTADÍSTICO DE LOS RESULTADOS 

 

La descripción de las variables continuas se realizó mediante medidas 

de tendencia central y dispersión. Tras la comprobación de su normalidad por 

medio del test de Anderson y Darling, dada la falta de normalidad de las mismas, 

se comprobó la existencia o no de diferencias de significación estadística en las 

medianas de grupos por medio del test no paramétrico de Kruskal-Wallis. 

Finalmente, la fuerza de la correlación lineal entre variables se midió con la 

ayuda del coeficiente de correlación de Pearson. Nivel de significación p igual o 

menor de 0,05 
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5. RESULTADOS 
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SUPERVIVENCIA DE LOS IMPLANTES 

Todas las heridas quirúrgicas cicatrizaron correctamente, sin 

contratiempos, y todos los implantes se osteointegraron adecuadamente, lo que 

supone una tasa de supervivencia del 100% de los casos. Los resultados 

promedio obtenidos de las distintas variables analizadas pueden verse 

resumidos en la Tabla 1. 

 

 
Variable 

Grupo A  
(Test) 

Grupo B 
(Control) 

 

 
Valor de p 

 

Crecimiento óseo 
vertical (mm.) 

1.26 (0,47) 0,32 (0,46) 0,01 

Bone to implant 
contact (%) 

25,14 (5,24) 18,87 (4,45) 0.01 

Área de hueso 
regenerado (mm2) 

280,50 (125,40) 228,00 (141,40) 0,121 

Matriz ósea 
inmadura (%) 

15,38 (8,84) 20,68 (9,53) 0,01 

 

Tabla 1. Valores promedio, desviación estándar (entre paréntesis) y 

significación estadística de los resultados obtenidos de las diferentes variables 

analizadas en el estudio: crecimiento óseo vertical, porcentaje de contacto hueso-

implante, área de hueso regenerado y porcentaje de matriz ósea inmadura. 

 

CRECIMIENTO ÓSEO VERTICAL 

En muchos de los implantes se apreció un crecimiento de hueso en 

sentido vertical, por encima de la plataforma del implante. Sin embargo, este 

crecimiento fue muy dispar en ambos grupos (Figuras 17 y 18). Además, el 

crecimiento óseo no resultó homógeneo en todo el perímetro del implante, por lo 

que se tomaron dos mediciones por implante: el punto de crecimiento máximo y 

el punto de crecimiento mínimo, y a continuación se calculó el valor promedio 

entre ambos extremos. Los resultados obtenidos pueden verse en la Tabla 2. En 

los implantes del grupo test (n=20) el crecimiento óseo vertical fue de 

1,26±0,48mm, mientras que en los implantes del grupo control (n=20) se apreció 

una ganancia ósea de 0,32mm±0,47mm, lo que supone una diferencia 

estadísticamente significativa entre ambos grupos (p<0,001).  
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FIGURA 17. Imagen de los pilares de cicatrización de un ejemplar del grupo 

control el día del sacrificio. Puede apreciarse que el crecimiento óseo que se ha 

producido por encima de la plataforma del implante es muy pequeño. 

 

 

FIGURA 18. Imagen de los pilares de cicatrización de un ejemplar del grupo 

test el día de la eutanasia. Puede apreciarse el extraordinario crecimiento óseo vertical 

que se ha producido por encima de la plataforma del implante, cubriendo casi por 

completo ambos aditamentos. 
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TEST 
CREC. 

MÍNIMO 
CREC. 

MÁXIMO CONTROL 
CREC. 

MÍNIMO 
CREC. 

MÁXIMO 

150IM 1 1,5 121IM 0 0 

150ID 0,5 1,5 121ID 1 1,5 

150DM 0,5 1 121DM 0 0 

150DD 0 0,5 121DD 0,5 0,5 

151IM 1,5 2 122IM 0 0,5 

151ID 1 1,5 122ID 1 1 

151DM 1,5 2,5 122DM 0,5 1 

151DD 1 1 122DD 0 0,5 

124IM 1,5 2 123IM 0,5 0,5 

124ID 1 1 123ID 0 0 

124DM 1 2 123DM 0,5 0,5 

124DD 1 2 123DD 0 0 

153IM 1,5 2 152IM 0 0 

153ID 1,5 2 152ID 0 0 

153DM 0,5 1 152DM 0 0 

153DD 1 1,5 152DD 0 0 

154IM 0,5 1,5 125IM 1 2 

154ID 0,5 0,5 125ID 0 0 

154DM 1 2 125DM 0 0 

154DD 1,5 2 125DD 0 0 

      
PROMEDIO 0,98 1,55 PROMEDIO 0,25 0,40 

SD 0,44 0,56 SD 0,38 0,58 

 

TABLA 2. Resultados en mm obtenidos en las mediciones de crecimiento óseo 

vertical sobre todos los implantes. 

 

ESTABILIDAD IMPLANTARIA 

En las Tablas 3 y 4 pueden verse los resultados de estabilidad primaria 

obtenidos mediante el torque de inserción y el AFR el día de la colocación de los 

implantes, así como los valores ISQ de estabilidad secundaria el día del 

sacrificio, pasadas las 6 semanas de duración del estudio. Dado que el AFR 

debe medirse al menos en dos sentidos perpendiculares, las mediciones se 

tomaron en sentido vestíbulo-lingual y en sentido mesio-distal, y posteriormente 

se obtuvo el valor promedio entre ambas mediciones para facilitar el análisis 

estadístico de los resultados (Tabla 5). 
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TEST TORQUE ISQ VL INICIAL ISQ MD INICIAL ISQ VL FINAL ISQ MD FINAL 

150IM 35 74 74 89 76 

150ID 35 65 74 90 86 

150DM <15 70 70 92 92 

150DD 35 61 66 90 89 

151IM 15 72 76 79 78 

151ID 35 72 75 83 83 

151DM 15 68 74 91 91 

151DD 35 72 72 91 85 

124IM 15 67 73 77 77 

124ID 15 73 73 78 80 

124DM 15 69 73 80 80 

124DD 35 74 74 83 82 

153IM 35 75 75 78 77 

153ID 35 73 73 84 84 

153DM 35 74 74 85 85 

153DD 35 65 64 75 75 

154IM 35 73 73 81 81 

154ID 35 74 72 82 83 

154DM 15 68 70 78 76 

154DD 15 73 73 82 82 

      
MEDIA 27,63 70,60 72,40 83,40 82,10 

SD 9,91 3,83 2,95 5,38 4,95 

  

Tabla 3. resultados obtenidos en los implantes test en las mediciones de 

torque de inserción, AFR en el momento de colocación del implante, y AFR en 

el momento de la eutanasia. apréciese que se tomaron dos mediciones de afr en 

cada momento, una en sentido vestíbulo-lingual (VL) y otra en sentido mesio-

distal (MD). 
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CONTROL TORQUE ISQ VL INICIAL ISQ MD INICIAL ISQ VL FINAL ISQ MD FINAL 

121IM 35 77 77 83 83 

121ID 35 65 74 81 81 

121DM 15 64 73 81 81 

121DD 35 67 67 83 83 

122IM 35 72 71 73 74 

122ID 35 69 68 77 77 

122DM 15 70 76 82 76 

122DD 15 67 74 85 77 

123IM 15 72 76 81 81 

123ID 15 74 74 79 80 

123DM 15 74 74 74 74 

123DD 35 71 78 76 84 

152IM 15 76 77 73 73 

152ID 15 77 77 83 83 

152DM 15 76 76 73 76 

152DD 15 64 64 83 83 

125IM 35 72 72 73 73 

125ID 35 76 76 76 76 

125DM 15 71 71 76 76 

125DD 15 76 76 75 75 

      
MEDIA 23,00 71,50 73,55 78,35 78,30 

SD 10,05 4,35 3,75 4,16 3,80 

 

Tabla 4. Resultados obtenidos en los implantes control en las mediciones de 

torque de inserción, AFR en el momento de colocación del implante, y AFR en el 

momento de la eutanasia. Apréciese que se tomaron dos mediciones de AFR en cada 

momento, una en sentido vestíbulo-lingual (VL) y otra en sentido mesio-distal (MD). 
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Variable Grupo A 
(Test) 

 

Grupo B 
(Control) 

 

 
Valor de p 

Torque  
(N/cm) 

27,00(10,05) 23 (10,05) 0,279 

Estabilidad 
Primaria 

(ISQ) 

71,50 (3,09) 72,53 (3,67) 0,262 

Estabilidad 
Secundaria a las 6 
semanas 

(ISQ) 

82,75 (4,91) 78,33 (3,68) 0,008 

Incremento 
promedio de ISQ  

11,25 (6,10) 5,80 (5,97) 0,006 

 

Tabla 5. Media y desviación estándar (entre paréntesis) de los resultados 

obtenidos en las mediciones de torque de inserción, estabilidad primaria y estabilidad 

secundaria, así como el incremento producido en los valores ISQ durante el período de 

estudio. 

 

Los resultados muestran que no existen diferencias estadísticamente 

significativas entre los valores de estabilidad primaria de ambos grupos; ni en 

torque de inserción (grupo A 27,00 N/cm ± 10,13; grupo B 23,0 N/cm ± 10,05;  

p=0,279), ni tampoco entre los valores ISQ iniciales (grupo A 71,50 ISQ ± 3,09; 

grupo B 72,53 ISQ ± 3,67; p= 0,262). Tampoco existe una correlación 

estadísticamente significativa entre los valores de torque de inserción y los 

valores ISQ iniciales (Coeficiente de Pearson=0,00). Como puede observarse, 

tanto en el grupo test como en el grupo control la estabilidad de los implantes 

aumentó de manera estadísticamente significativa durante el proceso de 

osteointegración, ya que los valores ISQ de todos los implantes fueron más altos 

en el momento del sacrificio que en el momento de su colocación (grupo A 82,75 

ISQ ± 4,91; grupo B 78,33 ISQ ± 3,68; p=0,008). Sin embargo, este incremento 

fue superior de manera estadísticamente significativa en el grupo de los 

implantes test frente al grupo de los implantes control (Grupo A 11,25 ISQ±6,10, 

15,73%; Grupo B 5,80±5,97 ISQ, 7,99%; p=0,006).  
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CONTACTO HUESO-IMPLANTE 

Los resultados de BIC obtenidos tanto en los implantes test como en los 

implantes control pueden verse recogidos en la Tabla 6. Los valores promedio 

de porcentaje de contacto hueso-implante fueron más altos en los implantes del 

grupo A (25,14%±5,24) que en los implantes del grupo B (18,87%±4,45), siendo 

estadísticamente significativas las diferencias entre ambos grupos (p<0.01).  

Por otro lado, tal y como recoge la Tabla 1, los resultados estadísticos 

permiten afirmar que existe una correlación directa entre los valores ISQ finales 

y los valores de BIC, aunque sin una asociación fuerte (Coeficiente de 

Pearson=0,528). 

 

TEST BIC CONTROL BIC 

150IM 30,43 121IM 20,08 

150ID 32,46 121ID  

150DM 21,81 121DM 30,50 

150DD 36,07 121DD 25,60 

151IM 25,15 122IM 17,46 

151ID 28,78 122ID  

151DM 28,61 122DM 18,25 

151DD 30,55 122DD 15,63 

124IM 26,42 123IM 18,57 

124ID 21,98 123ID 15,27 

124DM 21,13 123DM 19,50 

124DD 13,51 123DD 20,55 

153IM  152IM 11,89 

153ID 21,85 152ID 11,68 

153DM 22,90 152DM 14,70 

153DD 22,85 152DD 19,85 

154IM 21,12 125IM 20,00 

154ID 23,60 125ID 19,24 

154DM 20,80 125DM 21,02 

154DD 27,62 125DD 19,86 

    
MEDIA 25,14 MEDIA 18,87 

SD 5,24 SD 4,45 

 

TABLA 6. Resultados del porcentaje de contacto hueso-implante de todos los 

implantes, tanto del grupo test, como del grupo control, así como la media y desviación 

estándar para cada uno de los grupos. 
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NEOFORMACIÓN ÓSEA 

 

Las Tablas 7 y 8 muestran los resultados obtenidos de la medición del 

área ocupada por hueso neoformado sobre la superficie de cada implante, así 

como el porcentaje de matriz ósea inmadura presente en cada uno de ellos. 

 

TEST AREA HUESO REGENERADO MM2 %MATRIZ ÓSEA INMADURA 

150IM 375,55 16,47 

150ID 462,71 8,45 

150DM 126,36 6,51 

150DD 260,42  
151IM 450,25 18,31 

151ID 354,71 15,05 

151DM 266,27  
151DD 124,55 14,99 

124IM 290,08 17,43 

124ID 460,6 12,43 

124DM 372,55 21,14 

124DD 248,04 39,72 

153IM   
153ID 167,32  

153DM 244,33 19,38 

153DD 112,31  
154IM 452,75 5,91 

154ID 295,39 15,66 

154DM 123,19  
154DD 142,96 3,81 

   
MEDIA 280,54 15,38 

SD 125,45 8,84 

 

TABLA 7. Resultados del área de hueso regenerado y porcentaje de matriz 

ósea inmadura alrededor de los implantes del grupo test. 
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CONTROL AREA HUESO REGENERADO MM2 % MATRiZ ÓSEA INMADURA 

121IM 116,12 19,8 

121ID 357,95 10,78 

121DM 252,95 19,63 

121DD 203,35  
122IM   
122ID   

122DM 221,46 14,67 

122DD 278,08 16,57 

123IM 53,96 13,93 

123ID 96,51 30,04 

123DM 113,58 16,82 

123DD 281,52 48,05 

152IM 148  
152ID 130,88  

152DM 207,61 29,74 

152DD 112,76  
125IM 208,53 17,97 

125ID 668,64 18,61 

125DM 326,89 17,4 

125DD 324,87 15,47 

   
PROMEDIO 227,98 20,68 

SD 141,41 9,53 

 

TABLA 8. Resultados del área de hueso regenerado y porcentaje de matriz 

ósea inmadura alrededor de los implantes del grupo control. 

 

El valor medio de área de neoformación ósea fue de 280,50 mm2±125,40 

en el grupo A y de 228,00 mm2±141,40 en el grupo B. Aunque las diferencias 

entre ambos grupos no fueron estadísticamente significativas (p=0,121), sí 

podemos afirmar que se observa una tendencia a formarse una mayor cantidad 

de hueso alrededor de los implantes del grupo test que en los del grupo control, 

mostrándose una correlación directa, aunque débil, entre la neoformación ósea 

y el BIC (Coeficiente de Pearson=0,320). Al mismo tiempo, el porcentaje de 

matriz ósea inmadura fue significativamente inferior en el grupo A (15,38%±8,84) 

que en el grupo B (20,68±9,53) (p=0,108), mostrando una correlación estadística 

inversa con el BIC (Coeficiente de Pearson= -0,498). Estos datos se 

corresponden con un menor número de fibras colágenas inmaduras en los 
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implantes que recibieron carga, lo que demuestra una maduración ósea más 

rápida alrededor de los implantes del grupo test que alrededor de los implantes 

del grupo control. Los resultados de las variables de estabilidad e 

histomorfométricas analizados anteriormente, quedan reflejados de manera 

gráfica en la Figura 19. 

 

FIGURA 19. En esta gráfica pueden observarse de forma muy visual los 

resultados de las variables histomorfométricas y de estabilidad, donde el área de color 

rojo pertenece a los resultados del grupo control, y el área de color azul representa los 

resultados del grupo test. 
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DISPOSICIÓN DEL HUESO 

Las imágenes obtenidas mediante microscopia (10X) de la histología, 

muestran una orientación diferente de la matriz ósea periimplantaria, cuando se 

comparan casos y controles.  

En los implantes test, se aprecia una disposición de las fibras de 

colágeno calcificadas, predominantemente perpendicular al eje longitudinal del 

implante, sobre el módulo de la cresta, a nivel de las microespiras. Por su parte, 

en los controles, las fibras se disponen de forma paralela al implante (Figura 20) 

y además, el hueso formado presenta cambios en los depósitos de la matriz, 

más desorganizada, con acúmulos de color más oscuro, casi negros, terminando 

en la superficie ósea con una disposición trabecular con más cavidades 

vasculares de menor tamaño y presentando los osteocitos rodeados de lagunas 

más inmaduras.  

 

 

FIGURA 20. Imágenes de microscopía óptica (10x) de una muestra del grupo 

control (A) y otra del grupo test (B). Las flechas negras señalan la orientación paralela 

de la matriz respecto al implante del grupo control (C) y la orientación perpendicular 

respecto al implante del grupo test (D). 

  

A 
 

B 

C D 
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6. DISCUSIÓN DE LOS RESULTADOS 
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El presente estudio de investigación, analizó los resultados histológicos 

e histomorfométricos del hueso formado alrededor de implantes dentales 

colocados en tibias de conejo y sometidos a carga funcional, así como la 

evolución de su estabilidad biológica durante el proceso de osteointegración. 

Dado que desde un punto de vista ético resulta imposible llevar a cabo un estudio 

clínico en humanos que evalúe los parámetros objeto de este proyecto de 

investigación, se optó por elegir un modelo de experimentación animal para tal 

fin. 

 

SOBRE LA METODOLOGÍA EMPLEADA 

 

Elección del modelo animal de experimentación 

Los factores determinantes en la elección del modelo animal a utilizar 

deben incluir: los costos de la adquisición y cuidado de los animales, la 

disponibilidad, la aceptación por la sociedad, la tolerancia para el cautiverio, el 

bajo nivel de atenciones en el mantenimiento, el fácil manejo, la resistencia a la 

infección o a la enfermedad, la uniformidad inter-animal, la presencia de 

características biológicas análogas a los humanos, la tolerancia a la cirugía, la 

existencia de una base de datos con información biológica de esa especie, la 

vida útil de las especies elegidas debe ser adecuada para la duración del estudio 

y además, el tamaño del animal debe ser adecuado para el número y tamaño de 

los especímenes a probar.141,142  

El presente estudio de investigación se realizó utilizando como modelos 

de experimentación 10 conejos macho adultos de raza neozelandesa 

(Oryctolagus cuniculus), de 4 meses de edad y con un peso medio de 3.75 kg 

de peso. La elección del conejo como modelo de experimentación se debe a la 

abundante bibliografía que lo avala, a la experiencia de los autores en su manejo 

y al hecho de ser el animal de experimentación más pequeño que permite la 

colocación de implantes dentales de uso humano. Según Sedlin y cols.,143 los 

humanos y el resto de mamíferos ofrecen respuestas biológicas similares a los 

estímulos biomecánicos, y el hueso cortical de los conejos se remodela tres 

veces más rápido que el hueso cortical humano. Por lo tanto, el período de 

experimentación de 6 semanas empleado en este trabajo, correspondería con 

un período de 18 semanas en el cuerpo humano.  
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Para el diseño de este estudio se siguió la guía ARRIVE (Animals in 

Research: Reporting In vivo Experiments) para la presentación de experimentos 

in vivo en investigación animal,139 con la intención de conseguir un estudio más 

reproducible y una adecuada comunicación de los hallazgos. Esta guía se 

desarrolló siguiendo la Declaración Consort (normas consolidadas para informar 

y publicar ensayos) y consiste en una lista de verificación que describe la 

información mínima que deben incluir todas las publicaciones científicas que 

informan sobre investigaciones con animales para promover informes completos 

y de alta calidad, que permitan una revisión crítica de lo que se hizo y lo que se 

encontró; maximizando la disponibilidad y utilidad de la información obtenida de 

cada animal y cada experimento, evitando el uso innecesario de animales en el 

futuro. Además, durante el diseño y realización de la investigación se ha seguido 

el principio de las “3Rs” (reemplazo, reducción, refinamiento) para la protección 

animal en investigación. 

 

Estudio piloto con rata Wistar 

En un principio, se valoró la posibilidad de llevar a cabo el estudio 

utilizando como modelo la rata Wistar, animal de experimentación por 

antonomasia, y que proporcionaría grandes ventajas debido a su sencilla 

estabulación, y a su bajo coste económico. La idea inicial era insertar implantes 

dentales de dimensiones reducidas, fabricados expresamente para este fin, en 

el maxilar superior de un grupo ratas, para colocar después a la mitad de ellas, 

una especie de pletina de acero conectada a los implantes, y que permitiera a 

los animales masticar sobre ella. De esta forma, el 50% de los casos recibirían 

un protocolo de carga inmediata, constituyendo el grupo test, mientras que el 

50% restante de los implantes permanecería sin carga, componiendo el grupo 

control. Esta primera idea, imitaría el modelo de experimentación llevado a cabo 

con anterioridad por un grupo de investigación japonés.144-145 

El primer paso que se dio fue realizar un diseño minucioso del implante. 

La dificultad de este procedimiento residió en dar con las dimensiones 

adecuadas para poder ser colocado en el maxilar superior de un animal tan 

pequeño, concretamente en la zona del primer molar superior, consiguiendo una 

estabilidad primaria suficiente para poder realizar un protocolo de carga 

inmediata. Después de muchas pruebas, se optó por un diseño de implante de 
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conexión interna, tipo “bone level”, con un diámetro de 1,8mm y una longitud de 

2mm. 

A continuación, se diseñó una pletina de acero, que se conectaba al 

implante mediante un sistema de cementado dentro de la propia conexión del 

implante, ya que, al tratarse de un diámetro tan reducido, sería completamente 

inviable fabricar un tornillo pasante que se introdujera en la conexión interna.  

Dicha pletina, al igual que en el estudio de Nagasawa y cols.,144 dotaba a la 

prótesis de una gran extensión en la parte distal del implante, ocupando el 

espacio de los segundos y terceros molares superiores. De esta forma, no sólo 

se conseguía dar oclusión y transmitir carga al implante, si no que, además, se 

hacía en unas condiciones muy desfavorables desde el punto de vista 

biomecánico (Figuras. 21-23)  

 

 

FIGURA 21. Diseño del implante dental y la pletina que haría la función de 

prótesis, para ser colocados en el maxilar de una rata Wistar. 
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FIGURAS 22 Y 23. Esquema ilustrativo de la posición en la que se colocarían 

los implantes. Se decidió colocarlos en posición del primer molar superior, con un 

marcado cantiléver distal que ocupara también la zona de segundo y tercer molar. 

 

El diseño fue mecanizado y fabricado en una aleación de Ti-6Al-4V 

expresamente para este estudio por una empresa especializada de implantes 

(Soadco, Escaldes - Engordany, Andorra) (Figuras. 24 y 25). 
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FIGURA 24. Imagen del implante fabricado en Ti-6Al-4V para el estudio, con 

la pletina acoplada a su conexión interna. 

 

 

Figura 25. Imagen de la pletina de acero que cumpliría las funciones de 

restauración protésica. 

 

A continuación, para comprobar la viabilidad del modelo experimental, 

se realizó un estudio piloto con dos especímenes de rata Wistar, a los que 4 

semanas antes se les había extraído el primer molar superior izquierdo. Dichos 

animales fueron sedados con una inyección intraperitoneal de Valium (Roche 

Farma, Madrid, España), Ketolar (Parke Davis, Michigan, EEUU) y Atropina 

(Braun Medical SA, Barcelona, España) (Figura 26). 
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FIGURA 26. Sedación de uno de los ejemplares de rata Wistar con inyección 

intraperitoneal. 

 

Una vez sedados los animales, se les inyectó anestesia local infiltrativa 

en la zona a intervenir utilizando para ello hidrocloruro de articaína con epinefrina 

40/0.01 mg/ml (Ultracain; Laboratorios Normon, Madrid, España), y se colocó un 

implante en cada uno de los ejemplares en posición de primer molar superior 

izquierdo (Figuras.27-31). 

 

 

FIGURA 27. Colocación del implante dental en el maxilar superior de uno de 

los ejemplares de rata Wistar. 
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FIGURAS 28 y 29. Imágenes intraorales del implante colocado en la boca del 

animal. 
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FIGURAS 30 y 31. Imágenes radiológicas postoperatorias de control 

obtenidas para comprobar la posición correcta del implante.  

 

 

Después de 4 semanas, que está considerado como el período de 

osteointegración de un implante dental en rata,146 se volvió a sedar a los 

animales, y tras realizarles las exodoncias del segundo y tercer molar superior 

izquierdos, se cementó con Ketac Cem (3M, Minessota, EEUU) la pletina 

protésica en la conexión interna del implante previamente colocado (Figura 32). 
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FIGURA 32. Imagen intraoral de la pletina protésica cementada en boca sobre 

el implante osteoinetgrado. 

 

2 semanas después, ambas ratas fueron sacrificadas con una inyección 

letal de pentobarbital sódico, y se comprobó que, en ambos casos, tanto la 

pletina protésica como el implante, permanecían en boca en su posición original. 

Este estudio piloto fue presentado por el autor de este trabajo como 

comunicación oral en el Congreso Anual de la Sociedad Española de Prótesis 

Estomatológica (SEPES), celebrado en Bilbao en el año 2016. (Ver Anexos). 

Sin embargo, el estudio piloto sirvió para comprobar, que el modelo 

experimental no era un modelo totalmente válido para desarrollar los objetivos 

que perseguía este proyecto de tesis doctoral A pesar de conseguir la 

osteointegración del implante, esta no se produjo en toda la superficie del 

implante, habiéndose rodeado parcialmente de tejido conectivo. Esto, unido a la 

baja estabilidad primaria obtenida en los implantes, suponía un gran riesgo de 

fracaso en aquellos casos en los que se fuera a realizar el protocolo de carga 

inmediata. Además, tanto el protocolo quirúrgico como el protésico entrañaban 

una gran complejidad técnica, debido al minúsculo tamaño, tanto del espécimen, 

como del complejo implante-prótesis. Esto hacía que, en manos del autor, 

resultara imposible controlar la oclusión del animal, y como consecuencia, no se 

podría garantizar que todos los animales ejercieran una fuerza de masticación 
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similar sobre el implante. Por todos estos motivos, el autor y los directores de 

esta tesis, decidieron que lo más razonable era buscar otro modelo de estudio 

que se adaptara de forma más precisa a los objetivos del estudio. 

 

Valoración del perro y el cerdo como modelos de estudio 

Para evitar los inconvenientes asociados al pequeño tamaño de la rata, 

se valoró la posibilidad de utilizar animales de mayor tamaño, que permitieran la 

utilización de implantes dentales de uso humano, así como el instrumental 

específico asociado a este tipo de implantes, con el que el autor y su equipo de 

investigación están fuertemente familiarizados. El perro es uno de los animales 

más frecuentemente usados en investigación dental y musculoesquelética.141,147 

En la literatura actual, existe una fuerte evidencia científica comparando el hueso 

humano y el canino, con respecto a la utilidad de este animal como animal de 

experimentación en ortopedia. Respecto a su tamaño, tanto el instrumental como 

los implantes de uso humano disponibles comercialmente, se pueden emplear 

en este modelo.141 En cuanto a la microestructura, mientras el hueso humano 

adulto tiene una estructura de osteonas secundarias, el hueso del perro tiene 

una microestructura mezcla de osteonas secundarias y hueso plexiforme.148 A 

pesar de la similitud en la composición ósea, el hueso del perro tiene 

significativamente mayor densidad mineral que el hueso humano,148  puede 

soportar una mayor resistencia a la compresión antes de fallar141,149 y posee una 

mayor tasa de remodelado.141 Aunque la mayor parte de la literatura sostiene 

que el perro es el más adecuado como modelo de comparación con el hueso 

humano, desde un punto de vista biológico, existen cada vez más problemas 

éticos relacionados con el uso de perros en la investigación médica debido a su 

condición de animales de compañía.141 En el caso personal del autor de esta 

tesis, este último factor condicionó absolutamente la elección del modelo de 

experimentación, ya que, por principios éticos, descartó rotundamente la 

utilización de perros para su proyecto de investigación. 

En cuanto a los cerdos se consideran los modelos que mejor 

representan los procesos de regeneración ósea humana debido a la similitud en 

la anatomía, morfología, capacidad de cicatrización, tasa de regeneración, 

remodelado y densidad mineral.150,151 Aunque el hueso porcino cuenta con una 

red trabecular más densa, la estructura ósea laminar es similar a la de los 

humanos.141,151 Estos animales han sido empleados con anterioridad en estudios 



 123 

de implantes dentales rehabilitados con carga inmediata.134,152-155 Las razas 

comerciales de cerdos generalmente se consideran no adecuadas para la 

investigación ortopédica debido a sus grandes tasas de crecimiento y su 

excesivo peso corporal final.141 El desarrollo de los “minipigs” ha superado este 

problema hasta cierto punto.141 Sin embargo, los cerdos son a menudo 

considerados difíciles de manipular, ruidosos y agresivos141,151  y por lo tanto, en 

ciertas ocasiones, se desestiman en favor de especies más dóciles como la oveja 

y la cabra. En nuestro caso particular, el cerdo fue desechado como modelo de 

estudio debido a su difícil manipulación, a la falta de experiencia de nuestro 

equipo de investigación en su manejo, y a su alto precio, que disparaba los 

costes del proyecto de investigación y hacía imposible su ejecución. 

Cabe añadir, que los patrones de masticación de perros y cerdos, 

especialmente los primeros, dista mucho de asemejarse al de los humanos, ya 

que prácticamente sólo utilizan los dientes para cortar y desgarrar, y degluten 

los alimentos sin masticar. De esta forma, la dinámica de carga que recibirían 

los implantes colocados en estos animales, no se parecería mucho a la que 

reciben los implantes colocados en los huesos maxilares humanos. 

 

Idoneidad del conejo como modelo de investigación 

Con la excepción de los roedores, los conejos son los animales 

empleados en investigación con menor similitud a los humanos. Aunque la 

macroestructura y microestructura de los huesos del conejo es diferente al hueso 

humano141,156,157  y el proceso de formación, remodelado y recambio óseo es 

más rápido,141,156-158, los conejos son comúnmente usados para el screening de 

materiales de implantación previo al ensayo en modelos animales más 

grandes.141,157,159 De hecho, el conejo es uno de los animales más utilizados para 

la investigación médica, y se utiliza en aproximadamente en el 35% de los 

estudios de investigación musculoesquelética.141,160 Debido a su tamaño y 

temperamento los conejos son fáciles de manejar,141,151 de mantener y de 

observar. Son más económicos que los animales de gran tamaño156  y son mejor 

aceptados como animales de experimentación por el público general.141 También 

es ventajoso el hecho de que los conejos alcanzan la madurez esquelética 

rápidamente, poco después de la madurez sexual, alrededor de los 6 meses de 

edad.151,160 La raza de conejos blancos neozelandesa es usada comúnmente 
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para la investigación, siendo esta raza menos agresiva en la naturaleza y 

teniendo menos problemas de salud en comparación con otras razas.156  

Aunque los conejos son pequeños comparado con ovejas, cabras o 

cerdos, son suficientemente grandes para colocar múltiples implantes e incluso 

de uso humano, no siendo esto posible en las ratas o ratones. La colocación de 

múltiples implantes limita el número de animales necesarios para cada 

experimento y hace posible usarlos como sus propios controles.159,162 

El extendido uso y documentación de los conejos en la investigación 

biomédica hacen al modelo cada vez más atractivo para el análisis in vivo del 

comportamiento óseo alrededor de los implantes dentales. Además, las 

cuestiones económicas, científicas, prácticas y éticas hacen del conejo un 

modelo ideal para estudios de nuevos implantes y materiales de injerto. Las 

diferentes ubicaciones anatómicas de fácil acceso con cicatrización ósea 

endocondral (fémur, tibia) e intramembranosa (cráneo, mandíbula) permiten la 

prueba y el análisis de materiales en diferentes condiciones fisiológicas.157  

 

ELECCIÓN DE LA ZONA DE COLOCACIÓN DE LOS IMPLANTES 

Conviene tener en consideración que la mayoría de estudios con 

conejos, roedores, ovejas o cabras usaron modelos extraorales, siendo por el 

contrario más habituales los abordajes intraorales en perros y cerdos.147 

Puede llamar la atención que siendo un estudio realizado con implantes 

dentales y basando sus objetivos en analizar el comportamiento del hueso 

periimplantario frente a la aplicación de carga sobre ellos, se haya optado por 

elegir una ubicación extraoral para su colocación, en detrimento de una zona 

intraoral como se hizo en el estudio piloto con las dos ratas Wistar. Esto debe su 

justificación, al igual que con las ratas, a la dificultad que supone colocar 

implantes dentales de uso humano, de dimensiones convencionales en los 

huesos maxilares de los conejos. Aunque estos animales presentan una 

arquitectura ósea maxilar de tamaño considerablemente superior al de las ratas 

Wistar, este tamaño sigue siendo inadecuado para la inserción de implantes 

comerciales de uso humano. La región posterior del maxilar superior fue 

descartada por este motivo, ya que resultaba imposible colocar implantes sin 

invadir los senos maxilares. En la región posterior de la mandíbula, sin embargo, 

el impedimento encontrado fue otro. La peculiar anatomía del conejo hace que 

los incisivos inferiores, diseñados para roer y encontrarse permanentemente en 
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continuo proceso de extrusión, posean unas raíces muy largas, cuyo recorrido 

llega hasta las raíces de los molares inferiores (Figura 33). Por lo tanto, en la 

zona del diastema mandibular, entre incisivos y molares, existe disponibilidad 

ósea suficiente para la colocación de implantes dentales de uso humano, sin 

embargo, la presencia de las raíces de los incisivos, imposibilitan dicha 

colocación sin colisionar con estas estructuras. Por este motivo, al igual que en 

el maxilar superior, también queda descartado el sector posterior mandibular.  

 

 

FIGURA 33. Imagen radiográfica de la cabeza de un conejo, en la que pueden 

apreciarse la singular forma y longitud de las raíces de los incisivos inferiores. 

 

La última posibilidad de colocar implantes de uso humano en la boca del 

conejo, sería su colocación en zona anterior. Existen algunos artículos 

publicados que describen la inserción de implantes inmediatos en los alveolos 

de los incisivos inferiores de los conejos.163-165 A priori, esta puede parecer una 

buena ubicación, ya que como hemos descrito anteriormente, los incisivos 

inferiores poseen unas raíces de tamaño extralargo, que, al ser extraídas, dejan 

unos alveolos profundos donde poder colocar los implantes. 

Para poder explorar esta vía, se realizó un estudio piloto en modelo 

animal ex vivo, sobre una cabeza de conejo adulto de 6kg de peso. Este estudio 

no precisó de aprobación de comité de bioética, ya que se utilizó la cabeza de 
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un animal muerto, destinado a alimentación y procedente de una carnicería 

convencional (Figuras 34 y 35).  

 

 

 

 

FIGURAS 34 y 35. Imágenes del cráneo de conejo utilizado en el estudio 

piloto ex vivo realizado para comprobar la viabilidad de la región incisiva inferior como 

zona de colocación de los implantes dentales de uso humano. 
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Una vez más, el estudio piloto sirvió para comprobar que el modelo de 

experimentación no era válido para el desarrollo de los objetivos propuestos en 

el estudio. El motivo fue que, debido al extraordinario tamaño y curvatura de las 

raíces los incisivos inferiores, la exodoncia de dichas piezas resulta 

tremendamente compleja, más aún teniendo en cuenta que las paredes del 

alveolo deben permanecer intactas para permitir la colocación de un implante 

inmediato post extracción. Además, debido a la particular posición de dicho 

alveolo respecto al maxilar superior, en caso de realizar una rehabilitación 

protésica para la carga inmediata, el eje de la prótesis quedaría prácticamente 

en una posición de 90º respecto a la del implante, por lo que la transmisión de 

carga se produciría totalmente perpendicular al eje longitudinal del implante. 

Esto, no se corresponde con la inclinación de la carga que recibe un implante en 

ninguna de las posiciones que puede albergar en los maxilares humanos. Por lo 

tanto, debido a la complejidad técnica del procedimiento, y a su escasa similitud 

con los humanos respecto al patrón de transmisión de carga al terreno de soporte 

periimplantario, la región incisiva del conejo también fue descartada para la 

colocación de los implantes para el estudio. Esto, obligó a buscar una región 

extraoral, que ofreciera las ventajas del conejo como animal de experimentación, 

pero eludiendo los inconvenientes que presentaban las regiones intraorales. 

En este sentido, el hueso más apropiado para la colocación de implantes 

de uso humano, por tratarse de un hueso de gran tamaño y fácil acceso 

quirúrgico es la tibia. La colocación de implantes en tibia de conejo está 

ampliamente descrita en la literatura, y previo a la realización de este estudio, 

nuestro grupo de investigación ya contaba con experiencia realizando este 

procedimiento, así como una publicación científica publicada que lo avalaba.166  

No obstante, uno de los principales inconvenientes de la tibia de conejo 

es que, si bien es cierto que su reducido tamaño nos permite una mejor 

manejabilidad quirúrgica, también nos permite la colocación de un número 

limitado de implantes (se recomienda un máximo de 3 implantes por tibia de 

hasta 4mm de diámetro) (International Standard ISO 10993-6, 1994). En nuestro 

caso, nos iniciamos con este modelo animal siguiendo esta recomendación 

respecto al número de implantes, con un diámetro de 3.5mm. Sin embargo, 

observamos que se producían fracturas a nivel distal de la tibia. Por este motivo, 

decidimos usar únicamente 2 implantes por tibia y de 3 mm de diámetro, 

colocados lo más cerca posible de la meseta tibial. Siguiendo esta metodología 
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no volvimos a observar más fracturas. Otros de los inconvenientes de la tibia del 

conejo son sus diferencias óseas a nivel macro, microestructural respecto al 

hueso humano. 

A nivel macroestructural podemos observar diferencias con los huesos 

maxilares humanos en tamaño y forma, ya que se trata de un hueso 

prácticamente “hueco”, con mucho contenido de hueso cortical, de alta densidad, 

pero sin apenas hueso trabecular en su interior.  Esto, de alguna manera, dificulta 

la demostración de la teoría del arbotante óseo, ya que, al carecer de trabéculas 

óseas en su interior, no se pueden contemplar de forma tan evidente, los puentes 

óseos que forman las trabéculas para sostener y dar estabilidad a los implantes 

dentales. 

 

MODELO DE APLICACIÓN DE CARGA SOBRE LOS IMPLANTES. 

Cabe destacar, que la metodología del estudio, utilizando una cinta de correr 

para someter a los animales a la realización de ejercicio físico diario, ha sido 

descrito en numerosos estudios publicados con anterioridad.140,167-169 Aunque 

en nuestra disciplina sea algo totalmente novedoso, esta metodología es 

utilizada con frecuencia en ensayos experimentales de cardiología o fisiología. 

Esta contrastada metodología no supone un gran estrés para los animales, ya 

que se lleva a cabo siguiendo un estricto protocolo de habituación de los 

animales a la cinta, garantizando el bienestar animal en todo momento. Es 

preciso reconocer que el modelo de aplicación de carga del ensayo experimental 

realizado puede diferir sobre la biomecánica masticatoria, tanto en magnitud 

como dirección de las fuerzas, como probablemente en el modo en el que se 

produce la transferencia de tensión al hueso marginal periimplantario. Pese a las 

diferencias, la carrera en la cinta del grupo test puede ser descrita a nivel 

biomecánico como dinámica y basada en sucesivas cargas de impacto, 

precisamente de la misma manera en la que ciertos autores describen a la 

masticación.170 Respecto al tiempo de aplicación, hasta 20 minutos diarios, se 

acerca al tiempo de aplicación diario de las fuerzas masticatorias, que algunos 

autores consideran de entre 20 - 30 minutos.171 En síntesis, el objetivo de este 

modelo de estudio fue el de producir un estímulo biomecánico en todo el hueso 

que rodea los implantes, de la misma manera que la masticación lo induce sobre 

los huesos maxilares y los implantes que contenga.  
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En ese sentido, el modelo empleado de carga dinámica, es más próximo 

a la situación real masticatoria que aquellos estudios, también en tibia de conejo, 

que aplican cargas de forma estática.172,173 Este es un asunto de gran relevancia 

ya que los resultados de algunos estudios han mostrado que la formación del 

hueso periimplantario está únicamente influido por las condiciones resultantes 

de la aplicación de carga dinámica, y no de carga estática.174,175 No solo eso, 

sino que además en el estudio de Han y cols.173 del año 2014, el propio implante 

empleado no respondía a un diseño idéntico al humano, sino que servía al 

propósito de poder encajar el dispositivo de aplicación de carga, teniendo que 

provocar para tal fin, más allá de un anclaje bicortical, una salida franca del 

implante por la cortical apical. Esta colocación del implante, puede modificar 

sustancialmente la transferencia de carga entre el implante y el hueso.173 

 Por otro lado, en el estudio de Duyck y cols.,176 se colocaron 40 

implantes en las tibias de 8 conejos. En algunos de estos implantes, los autores 

ejercieron ciclos de carga dinámica aplicando una fuerza transversal de 14,7 N, 

con una frecuencia de 1Hz durante 2 semanas. En la primera semana aplicaron 

90 ciclos de carga por día, mientras que en la segunda aplicaron 270 ciclos por 

día. Sin embargo, parece evidente que la dirección de la aplicación de la carga, 

totalmente perpendicular al eje del implante, nada tiene que ver con la dirección 

de las fuerzas oclusales que transmiten la carga sobre los implantes durante la 

masticación. El problema es de importancia en la medida en que las fuerzas de 

compresión son de naturaleza anabólica, mientras que las deformaciones 

torsionales y de cizallamiento no tienen ningún efecto175 o se correlacionan 

negativamente con el crecimiento óseo hacia estructuras porosas.177  

Además, el número de ciclos de carga por día no se corresponde con el 

número de ciclos masticatorios de un paciente promedio,178-180 y el período de 

estudio, de sólo 2 semanas, podría ser insuficiente para una completa 

oseointegración, ya que equivaldría a un período de 6 semanas en humanos. 

Estos motivos pueden explicar por qué, a diferencia de los resultados de nuestro 

estudio, los autores no encuentran diferencias significativas entre grupos test 

sometidos a carga y grupos control sin carga. Finalmente, en otros estudios, los 

autores aplicaron una carga dinámica sobre los implantes durante 3 semanas, 

pero solamente 2 veces por semana, lo que evidentemente no reproduce 

correctamente los tiempos de carga que reciben los implantes durante la 

masticación y al igual que el trabajo de Duyck176 pueden quedar por debajo del 
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umbral de la estimulación. Además, estos ciclos de carga se aplicaron una vez 

superado el período de osteointegración, lo que imita un protocolo de carga 

diferida, y no de carga inmediata como el aplicado en nuestro estudio.181-183 

 

Estudio piloto con implantes en tibia de conejo 

Al tratarse de una metodología novedosa en el campo de la 

implantología oral, se decidió llevar a cabo un estudio piloto con un conejo test y 

un conejo control, previo a la realización del estudio con un tamaño de muestra 

completa. La metodología empleada para este estudio piloto fue la misma que 

se ha explicado anteriormente en el apartado de material y métodos para el 

estudio con muestra completa, y se realizó bajo supervisión y aceptación del 

Comité de Bioética para la Investigación Animal de la Universidad de Oviedo, 

con el código de autorización 7/2018 (Oviedo, Asturias, Spain).  

Este estudio piloto, sirvió para comprobar que el modelo de 

experimentación elegido era válido, y la metodología empleada era correcta. 

Ambos especímenes sobrevivieron tanto a la intervención quirúrgica, como a la 

fase de estabulación posterior, con uno de ellos realizando ejercicio físico diario 

sobre la cinta de correr. Además, más allá de comprobar la validez del modelo 

experimental, los resultados obtenidos en este estudio piloto animaron 

enormemente al autor de la tesis a seguir investigando por esta vía, ya que a 

pesar del pequeño tamaño muestral (4 implantes test, 4 implantes control), se 

hallaron diferencias estadísticamente significativas entre ambos grupos, tanto en 

valores ISQ como en BIC. Estos resultados fueron presentados por el autor en 

una conferencia impartida en el Congreso de la Sociedad Científica de 

Odontología Implantológica (SCOI), celebrado en Valladolid en junio de 2019 

(Ver Anexos). Además, el estudio piloto sirvió para dar con un hallazgo causal, 

que más tarde sería incorporado al estudio completo como un parámetro más a 

analizar entre ambos grupos. A diferencia del estudio con tamaño de muestra 

grande, en el estudio piloto, tras la inserción de los implantes en las tibias de los 

conejos, se les colocó unas tapas de cierre planas, sin altura. Sin embargo, en 

el momento del sacrificio de los animales, se observó que en la mayoría de ellos 

se había producido un sobrecrecimiento óseo por encima de los implantes, 

dificultando el acceso a la tapa en muchos de los casos. Más concretamente, se 

observó que se había formado una mayor cantidad de hueso sobre los implantes 

del conejo test que sobre los implantes del conejo control (Figuras.36 y 37). 
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FIGURA 36. Fotografía de la tibia de un conejo del grupo control del estudio 

piloto en el momento de la eutanasia. Apréciese la delgada capa de hueso formada por 

encima de ambos implantes dentales. 

 

 

FIGURA 37. Fotografía de la tibia de un conejo del grupo test del estudio piloto 

en el momento de la eutanasia. En el momento de la fotografía, el implante de la 
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izquierda había sido descubierto, eliminando la capa de hueso formada por encima 

suyo. Sin embargo, puede apreciarse como el implante de la derecha estaba totalmente 

sumergido, cubierto por una gruesa capa de hueso. 

 

Sin embargo, se trataba de una observación empírica, totalmente 

subjetiva, que difícilmente podría presentarse en el apartado de resultados del 

estudio. Por este motivo, de cara a la realización del estudio completo con un 

tamaño de muestra mayor, se decidió medir este crecimiento óseo de manera 

cuantitativa. Para ello, se solicitó a la empresa fabricante de los implantes 

(Soadco, Escaldes-Engordany, Andorra) la fabricación de unos pilares de 

cicatrización ad hoc, con 4 marcas hechas con láser con una separación de 

0,5mm entre ellas. De esta forma, tal y como se ha descrito en el apartado de 

material y metodología, en el momento del sacrificio de los animales, se podría 

saber de forma sencilla y objetiva, cuanta cantidad de hueso había crecido 

verticalmente sobre el implante.  

 

DE LA SUPERVIVENCIA DE LOS IMPLANTES 

 

Los resultados obtenidos revelan una tasa de supervivencia del 100% 

antes de la carga, lo que coincide plenamente con los resultados de otros 

artículos que también describen en su metodología la colocación de implantes 

dentales en tibia de conejo.166, 184,185  

Estos resultados superan ligeramente la tasa de supervivencia de los 

implantes dentales durante la osteointegración que describe la literatura 

científica actual en humanos (95-99%).186  

Por ejemplo, en un reciente estudio clínico retrospectivo publicado por 

Brizuela-Velasco y cols.,187 con una muestra de 297 implantes colocados en 

110 pacientes la supervivencia de los implantes antes de la colocación de la 

prótesis fue del 97,6%.Si buscamos evidencia científica con un tamaño 

muestral mayor, otro estudio clínico prospectivo publicado por Rodrigo y cols.31 

en el año 2010, revela una tasa de supervivencia del 98,95% con una muestra 

de 4114 implantes colocados en 1680 pacientes.  
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DEL CRECIMIENTO ÓSEO VERTICAL 

 

El sistema utilizado para la medición del crecimiento óseo por encima de 

los implantes es una metodología totalmente novedosa, ideada por el autor para 

dar respuesta a la necesidad surgida por la observación de los resultados del 

estudio piloto y no ha sido descrita antes en la bibliografía. Sin embargo, como 

puede comprobarse en las fotografías, este estudio demuestra que es un método 

válido para este tipo de mediciones, y abre la puerta a su utilización en futuras 

investigaciones, considerándolo el autor especialmente interesante para 

estudios sobre regeneración ósea vertical.  

Otras opciones para medir de forma objetiva este crecimiento habría sido 

la utilización de radiología 2D o CBCT, siendo este último mucho más preciso y 

fiable que el primero. Sin embargo, no hay que olvidar que uno de los objetivos 

de este estudio era el de determinar, mediante AFR, la estabilidad secundaria 

de los implantes tras la aplicación del estímulo biomecánico. Para llevar a cabo 

esta medición, es necesario retirar la tapa de cierre del implante, y conectar el 

transductor denominado Multipeg atornillado en su conexión interna. Como en la 

mayoría de los casos, sobre todo en los conejos test, las tapas quedaban 

totalmente sepultadas por hueso neoformado, sería necesario retirar hueso con 

una fresa u otro tipo de instrumental para poder acceder a los implantes. Por lo 

tanto, al realizar un CBCT posterior, no estaríamos midiendo todo el hueso 

formado por encima del implante, si no simplemente, lo que hubiera quedado 

tras quitar lo necesario para descubrir el implante. 

Por todo esto, la fabricación de unos pilares de cicatrización con marcas 

de medición, se presentan como la manera más objetiva y menos invasiva de 

poder cuantificar este parámetro. Además, también cabe tener en cuenta que el 

crecimiento óseo no se produce al mismo ritmo en todo el contorno del implante, 

por lo que, a la hora de obtener los resultados, fue muy habitual que alrededor 

de un mismo implante, hubiera diferentes alturas de crecimiento óseo según la 

cara del implante analizada. Por este motivo, y para facilitar el análisis 

estadístico, se decidió obtener dos valores por implante: uno medido en el punto 

de máximo crecimiento óseo, y otro tomado en punto de mínimo crecimiento 

óseo. 

El primer hallazgo de este estudio, a la hora de recabar los resultados 

fue la constatación de un mayor sobrecrecimiento óseo por encima de aquellos 
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implantes que habían recibido estímulo biomecánico. Se trata de un hallazgo 

totalmente casual, que no estaba planteado en los objetivos iniciales del estudio, 

pero su descubrimiento tras la realización del estudio piloto sugirió que debía de 

cuantificarse y ser utilizado como un parámetro comparativo más entre el grupo 

test y el grupo control. Esta es la primera vez que se describe un crecimiento 

óseo tan significativo por encima de los implantes dentales sin haber utilizado 

ningún tipo de material de injerto. Probablemente, este fenómeno pueda deberse 

al despegamiento del periostio y su posterior reposición por encima de los pilares 

de cicatrización, lo que ayudó a mantener el espacio subperióstico creado y 

permitió su relleno con un coágulo sanguíneo, de una manera similar a la descrita 

en la técnica de regeneración ósea “Tent Pole”.188 Sin embargo, se aprecia una 

diferencia relevante entre este estudio y todos aquellos que han sido publicados 

anteriormente utilizando la técnica de regenereación “Tent Pole”; y es que a 

diferencia del resto de trabajos, en este estudio se produjo la formación de nuevo 

hueso por encima de los implantes sin la ayuda de ningún tipo de material de 

injerto, únicamente gracias a la formación del coágulo sanguíneo y al 

mantenimiento del espacio subperióstico.189-191 Trasladado a la práctica clínica, 

este hallazgo podría adquirir una gran relevancia, ya que permitiría ganancias 

óseas verticales en caso de atrofias maxilares severas, sin necesidad de 

introducir ningún tipo de injerto óseo como material de relleno. Sin embargo, se 

necesitan más estudios que evalúen esta técnica y validen su viabilidad en 

cirugía oral, ya que las diferencias anatómicas entre la tibia del conejo y el 

maxilar humano son notables, y es probable que el procedimiento no funcione 

de la misma manera en ambos casos. Sin ir más lejos, la tibia del conejo cuenta 

con una importante capa de músculo por encima del periostio, además de una 

piel dura y resistente que cubre lo anterior. Esto hace que el espacio creado por 

los pilares de cicatrización por encima de los implantes esté perfectamente 

protegido, y que el riesgo de dehiscencia de la herida sea prácticamente nulo. 

Sin embargo, en la cavidad oral, por encima del periostio solamente 

encontramos la encía, mucho más fina y débil que la piel del conejo, y, por lo 

tanto, mucho más susceptible de sufrir laceraciones y dehiscencias, que en caso 

de producirse, supondría el fracaso automático del procedimiento regenerativo. 

Además, en la cavidad oral no existe una capa de tejido muscular por encima del 

periostio, si no que el tejido conectivo de la encía permanece en contacto directo 

con él. Esto hace que, en caso de crear un espacio subperióstico con pilares de 
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cicatrización, casi con toda probabilidad dicho espacio será invadido por el tejido 

conectivo superior, por lo que, en lugar de conseguir una ganancia ósea en 

sentido vertical, se conseguirá un aumento del espesor de tejido conectivo. Para 

evitar esto, sería necesaria la utilización de membranas de barrera, tal y como 

se describe la técnica tent pole en la literatura. Se necesita realizar estudios de 

investigación de está técnica en humanos para poder comprobar su viabilidad, 

así como analizar las ventajas e inconvenientes que supondría la no utilización 

de un material de injerto para rellenar el espacio a regenerar. 

Las diferencias encontradas entre ambos grupos en la cantidad de 

sobrecrecimiento óseo fueron estadísticamente significativas, lo que parece 

mostrar que el estímulo biomecánico provocó un mayor modelado óseo con una 

actividad osteoblástica intensa en los implantes del grupo A test, que se tradujo 

en la formación de un mayor volumen de hueso. Estos resultados avalan la teoría 

de Pauwels,193 que en 1965 expuso que el hueso es capaz de ajustarse a los 

incrementos o descensos de los estímulos biomecánicos adaptando las 

dimensiones volumétricas de su propia arquitectura.Nuestros resultados siguen 

la línea de los del estudio de Wiskott y cols.,192 quienes utilizaron un modelo 

similar al nuestro, pero aplicando ciclos de carga directos y dinámicos sobre los 

implantes, una vez superado el período de osteointegración de los mismo. Este 

estudio presenta limitaciones similares a las mencionadas previamente para el 

estudio de Duyck y cols.;173 aplicación transversal de la fuerza y número de ciclos 

insuficiente. Sin embargo, los autores observaron que el volumen de hueso 

cortical en la región interiimplantaria aumentó de manera estadísticamente 

significativa tras la aplicación de la carga. Según los autores, la respuesta del 

hueso cortical a la tensión aplicada consiste primero en reorganizar su estructura 

y después en incrementar su masa.192 Por su parte, en un estudio clínico 

prospectivo de Liu y cols.,194  tras la colocación de 107 implantes en 45 pacientes, 

observaron una ganancia ósea estadísticamente significativa a los 12, 24 y 36 

meses postcarga.  

 

 DE LA ESTABILIDAD IMPLANTARIA 

 

La medición de la estabilidad implantaria constituye uno de los 

parámetros clave en este proyecto de investigación. Los resultados del estudio 

clínico retrospectivo publicado con anterioridad por el autor de esta tesis y su 
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director, concluían de forma rotunda que la aplicación de carga sobre los 

implantes dentales provocaba un incremento de sus valores ISQ.195 Más allá de 

eso, se demostró que los protocolos de carga inmediata provocaban un mayor 

aumento de la estabilidad durante la oseointegración, sugiriendo que desde el 

punto de vista de la oseointegración no sólo no serían nocivos, si no que también 

podrían resultar beneficiosos. Este hallazgo, empujó al autor a buscar una 

explicación biológica e histológica a tal fenómeno, y puesto que ningún comité 

de bioética aceptaría estudiarlo en humanos, se optó por un modelo animal en 

el que se pudiera observar y analizar el comportamiento del hueso 

periimplantario durante un procedimiento similar. 

El método elegido para medir la estabilidad fue el AFR, por tratarse de 

un método no invasivo, repetible y reproducible, que proporciona mediciones 

objetivas de la rigidez de la unión del hueso con el implante, lo que descartaba 

a otros métodos mencionados en el apartado de la descripción del estado actual 

del tema, como el periotest, el análisis radiográfico o el test de percusión.196 

Además, a diferencia del torque de inserción, el AFR permite obtener diferentes 

mediciones a lo largo del tiempo, lo que nos otorga la posibilidad de cuantificar 

la estabilidad primaria o mecánica, en el momento de la colocación de los 

implantes, pero también la estabilidad secundaria o biológica en el momento de 

sacrificar a los conejos. Indudablemente, esta posibilidad le aportaba muchísimo 

valor al estudio, ya que nos permitía comprobar el efecto que el estímulo 

biomecánico ejercido sobre el hueso de los conejos test había tenido sobre sus 

valores de estabilidad secundaria. Esto era de vital importancia para el estudio, 

ya que, al verse que dichos valores ISQ aumentaban con el ejercicio de los 

conejos en la cinta de correr, de alguna forma, nos permitía relacionar los 

resultados con los obtenidos previamente en el estudio clínico retrospectivo, 

dando validez al modelo de experimentación elegido para el estudio.195 

Los valores de estabilidad primaria obtenidos por los implantes 

colocados en este estudio fueron de 71,50 (3,09) ISQ en el caso del grupo test, 

y 72,53 (3,67) en el grupo control. Estos resultados se asemejan 

considerablemente a los valores obtenidos en otros estudios in vivo realizados 

con implantes dentales en tibia de conejo, tales como los trabajos publicados por 

Diéguez-Pereira y cols.166 (67,66,1), Sul y cols.197 (681,1), o Lee y cols.198 

(74,84,98). Sin embargo, estos resultados difieren con los de otros estudios, en 



 137 

los que utilizando diferentes marcas de implantes, obtuvieron valores de 

estabilidad primaria significativamente más bajos, como por ejemplo, los 

publicados por Soares y cols.199 (51,910.8), Souza y cols.200 (48,172,9), o 

Gehrke y cols.185 (47,83,49). El motivo de tan baja estabilidad primaria en estos 

estudios pueda encontrarse en el diseño de los implantes o en la técnica 

quirúrgica empleada, ya que la colocación de implantes dentales en tibia de 

conejo es un procedimiento muy sensible a la experiencia del operador. También 

es preciso señalar que los valores de estabilidad primaria obtenidos por los 

implantes colocados en este estudio son similares a la media obtenida por los 

implantes dentales colocados en seres humanos in vivo, tal y como indican el 

estudio realizado por Rodrigo y cols.31 en un estudio clínico con un tamaño de 

muestra de 4114 implantes colocados en 1680 pacientes (ISQ 73,966,28), o la 

revisión sistemática realizada por Lages y cols.,201 con 526 implantes colocados 

con un rango de ISQ de 58 a 73,9.  

Durante el período de osteointegración, todos los implantes del estudio 

aumentaron sus valores de estabilidad, dando lugar al recambio de la estabilidad 

primaria mecánica por la estabilidad secundaria biológica. Esto coincide con 

todos los estudios similares anteriormente citados, en los cuales tuvo lugar un 

aumento significativo de la estabilidad implantaria tras el período de 

osteointegración, aunque los valores ISQ iniciales fueran significativamente más 

bajos.166,185,197,198,200,202 Esto es debido a que, durante la osteointegración, se 

produce un aumento de la rigidez de la unión del hueso con el implante, lo que 

hace que disminuya su capacidad de micromovimiento. Este fenómeno fue 

explicado por Meredith203 en el año 1996, mediante un sencillo estudio in vitro 

con implantes colocados en resina autopolimerizable. El estudio reveló como a 

medida que la resina iba endureciendo y, por lo tanto, aumentando su rigidez, 

los valores ISQ de los implantes aumentaban. 

En esta línea, los resultados del presente estudio muestran también que 

los valores de estabilidad implantaria ISQ, medidos mediante análisis de 

frecuencia de resonancia aumentan de manera estadísticamente significativa 

durante la osteointegración. Sin embargo, este aumento es superior en los 

implantes del grupo test, lo que pone en valor la influencia del estímulo 

biomecánico en la estabilidad biológica de los implantes dentales. Los resultados 

concuerdan con los obtenidos por nuestro grupo de investigación en un estudio 
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clínico retrospectivo publicado con anterioridad.195 En dicho estudio se mostró 

que la carga de los implantes favorece el aumento de su estabilidad medida 

mediante AFR. Con una muestra total de 93 implantes, se midió la estabilidad 

implantaria de implantes rehabilitados con carga inmediata (n=28) y con carga 

diferida (n=65), comprobando que en los implantes con carga inmediata el 

aumento de los valores ISQ era significativamente superior que en los del grupo 

de carga diferida. No sólo eso, si no que también se observó que el mayor 

aumento de la estabilidad en el grupo de carga inmediata se produjo durante el 

período de osteointegración (primeras semanas), mientras que en el grupo de 

carga diferida el mayor aumento se consiguió después de la rehabilitación 

prostodóncica (después de 12 semanas). Parecidos resultados obtuvieron 

Akoglan y cols.,204 en un estudio clínico prospectivo con 39 implantes unitarios 

en el maxilar posterior de 39 pacientes. En este estudio, los implantes 

rehabilitados mediante protocolos de carga inmediata o temprana consiguieron 

valores ISQ significativamente superiores durante el proceso de 

osteointegración que aquellos rehabilitación con carga diferida, además de una 

mayor densidad ósea en el área periimplantaria. Existen otros estudios 

publicados, que aunque no compartían nuestros objetivos, también midieron la 

estabilidad implantaria mediante AFR en el momento de colocación de la 

prótesis, así como 6 y/o 12 meses después de la carga.205,206 Los resultados de 

estos estudios también demostraron que la estabilidad implantaria aumenta tras 

la aplicación de carga. 

 

En cuanto a la relación del torque con los valores ISQ, este estudio 

demuestra que no existe una correlación estadísticamente significativa entre 

ambos parámetros. Este hallazgo coincide con los resultados obtenidos en otros 

trabajos en los que ha participado el autor, así como con la última revisión 

sistemática publicada al respecto.90,166,201 Esta observación tiene una importante 

relevancia clínica, ya que son muchos los clínicos que utilizan el torque de 

inserción como método de medición de la estabilidad implantaria, utilizando e 

interpretando sus valores para la toma de decisiones sobre los protocolos 

quirúrgicos y protésicos a seguir una vez colocado un implante dental. Sin 

embargo, la literatura demuestra que ambos parámetros no muestran una 

correlación estadísticamente significativa, por lo que, en muchas ocasiones, el 

torque de inserción no expresa la estabilidad primaria real del implante, es decir, 
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su ausencia de micromovimiento, sino que simplemente enuncia la resistencia 

que encuentra a avanzar girando dentro del hueso en sentido apical. 

 

DEL ANALISIS HISTOMORFOMETRICO Y DEL CONTACTO HUESO-

IMPLANTE (BIC) 

 

En el presente estudio, tras embeber en metilmetacrilato las muestras 

sin descalcificar, se cortaron y se tiñeron con Azul de Stevenel y picrofucsina de 

Van Gieson. La tinción azul de Stevenel contiene azul de metileno y 

permanganato de potasio y la tinción de picrofucsina de Van Gieson contiene 

fucsina ácida y ácido pícrico. Esta tinción está formulada para la penetración y 

tinción de muestras incrustadas en polímeros, es muy estable y permite analizar 

las muestras sin descalcificar y que contengan elementos metálicos.207  

Las técnicas histológicas sin descalcificar se han impuesto en el análisis 

de las técnicas de aumento óseo, en el análisis de la aposición ósea a diferentes 

biomateriales, así como en la valoración y cuantificación de la aposición ósea 

sobre implantes aloplásticos.208  

La descalcificación que se realiza con frecuencia a las muestras de tejido 

óseo para la obtención de un tejido suficientemente blando para su inclusión en 

parafina y posterior análisis histológico tiene una serie de inconvenientes debido 

a la modificación que sufre la muestra, entre ellos no permite distinguir entre el 

hueso mineralizado y no mineralizado haciendo imposible la cuantificación del 

tejido osteoide o tejido óseo inmaduro. Con el desarrollo técnico de medios duros 

de inclusión (monómeros plásticos), de microtomos y sistemas de corte 

especiales se ha permitido cortar el hueso sin descalcificarlo y de esta manera 

permitir un análisis de la muestra con una menor alteración por el procesado. 

Las muestras no descalcificadas nos permiten diferenciar adecuadamente 

diversos linajes celulares (OCs. en zonas de resorción, OBs. asociados al 

osteoide, osteocitos) y el hueso neoformado inmaduro del hueso remodelado 

maduro. Con esta técnica se puede valorar la formación y maduración del hueso 

de manera cronológica.  

La tinción que se empleó en este ensayo (Azul de Stevenel/Picrofucsina 

de Van Gieson) es excelente para demostrar formación osteoide y aposición 

directa de hueso sobre un biomaterial.209 El aspecto final del color de las 
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secciones histológicas fotografiadas puede variar según la fuente de luz, el tipo 

de película, el grosor de las secciones y la corrección del color con filtros.207  

Sin embargo, los especímenes histológicos no pueden mostrar una 

representación precisa de la estructura ósea tridimensional.210 Otras posibles 

limitaciones de la histología que se han descrito son: ser relativamente subjetiva, 

no ser realmente cuantitativa, permitir sólo un análisis en dos dimensiones (sin 

información de la disposición geométrica) y analizar sólo una sección de toda la 

muestra que no necesariamente tiene que ser representativa del total de la 

muestra.211,212  

En relación al contacto hueso-implante valorado por histomorfometría, 

los resultados obtenidos muestran que el estímulo biomecánico del hueso 

periimplantario aumenta el porcentaje de contacto entre el hueso y el implante 

en los implantes del grupo test, siendo esta relación ya había sido ampliamente 

demostrado en estudios anteriores realizados en modelo animal y puede 

traducirse como una mejora de la osteointegración bajo la carga.213-215 

En el estudio de Moon y cols.,213 en el año 2007, se colocaron un total 

de 50 implantes en 5 perros, y se dividieron en 3 grupos, en función del protocolo 

de carga seguido en cada uno de ellos: sin carga (control), carga temprana o 

carga inmediata. 16 semanas después, los animales fueron sacrificados, y se 

analizó la ratio de hueso formado sobre la superficie de los implantes. Los 

resultados obtenidos demostraron que existían diferencias estadísticamente 

significativas en el BIC entre los 3 grupos, consiguiéndose el mayor porcentaje 

de contacto hueso-implante en aquellos que habían recibido carga inmediata 

(73,3715,67%), superando ampliamente a los que habían permanecido sin 

cargar (62,0412,82%). 

Por su parte, Romanos y cols.,214 publicaron en el año 2003 un estudio 

realizado en 9 monos a los que habían colocado un total de 48 implantes 

dentales de uso humano. Al igual que en el estudio de Moon previamente 

mencionado, los implantes se dividieron en 3 grupos: sin carga, con carga 

inmediata y con carga diferida. 3 meses después, los animales fueron 

sacrificados para llevar a cabo el estudio histológico e histomorfométrico del 

hueso perrimplantario. Coincidiendo con los resultados de esta tesis, Romanos 

y cols. demostraron que los implantes que habían recibido carga, tanto inmediata 

como diferida, alcanzaban porcentajes de BIC superiores a aquellos que habían 

permanecido sumergidos sin carga (64,250,65% y 67,931,60% vs 
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50,209,06% respectivamente). Como conclusiones del estudio, los autores 

afirman que la carga de los implantes podría haber estimulado la formación de 

hueso, y que esto supone un factor clave para favorecer la osteointegración. 

Además, subrayan que los implantes con carga inmediata pueden 

osteointegrarse de igual forma que los implantes con carga diferida.  

Por último, Podaropulos y cols.,215 en el año 2015 publicaron un estudio 

in vivo utilizando 3 perros Beagle como modelo de experimentación. Les 

colocaron un total de 24 implantes dentales en la mandíbula y los dividieron en 

dos grupos de estudio. La mitad de los implantes permanecieron sumergidos, 

cicatrizando durante 8 semanas sin ser manipulados, por lo que constituyeron el 

grupo control. Los otros 12 implantes, recibieron la colocación de pilares 

protésicos, que fueron unidos con alambre de ortodoncia, y sobre los que se 

aplicó una carga estática de 100, 200 y 300gr durante 3 semanas cada carga. 

Los resultados demostraron que los implantes que habían recibido la carga 

progresiva, mostraban un mayor BIC (49,73%) que aquellos que habían 

permanecido sin carga durante todo el estudio (32,85%). 

Sin embargo, es conveniente reseñar que otros autores no encontraron 

diferencias estadísticamente significativas entre los implantes con carga y sin 

ella.153,155  

Es el caso de Nkenke y cols.,155 que en el año 2003, realizaron un 

estudio de carga inmediata en 7 minipigs. Para ello, colocaron 5 implantes 

dentales en el lado izquierda de la mandíbula de cada animal. 4 de los implantes 

fueron cargados con una prótesis fija, mientras que el implante restante se dejó 

sin cargar. Tras un período de osteointegración de 4 meses, los animales fueron 

sacrificados, y todos los implantes fueron retirados junto al hueso circundante a 

cada uno de ellos. Al contrario que en el estudio de esta tesis doctoral, los 

resultados de la histología de este artículo no encontraron diferencias 

estadísticamente significativas en el BIC entre los implantes que habían recibido 

carga (77,817,3) y los que no (78,05,8). 

Por otro lado, en un estudio de Liñares y cols.,153 se colocaron 24 

implantes en la mandíbula de 8 minipigs para comparar las diferencias 

histológicas entre un grupo de implantes rehabilitados con carga inmediata y otro 

grupo rehabilitado con carga diferida. Los resultados indican ausencia de 

diferencias estadísticamente significativas en el BIC entre ambos grupos 

(66,11,3 vs 65,16,2), pero a diferencia de nuestro estudio, todos los implantes 
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analizados fueron sometidos a carga (inmediata o diferida), por lo que no se 

puede saber si un hipotético grupo control sin carga hubiera obtenido valores 

inferiores de BIC.  

En este estudio, el efecto de la carga aplicada en la formación de tejido 

duro alrededor de los implantes resultó muy evidente, con diferencias 

significativas entre ambos grupos en la cantidad de hueso neoformado sobre la 

superficie del implante (group A 280,50±125,40; group B 228,00±141,40; 

p<0,05). Esto muestra que el estímulo biomecánico del hueso periimplantario 

influye positivamente en el proceso de osteointegración, pues activa los 

mecanismos celulares y moleculares encargados del modelado óseo. Este 

hallazgo concuerda con los datos obtenidos en otros estudios 

histomorfométricos llevados a cabo en diferentes modelos animales.172,173  

Y, pese a que los resultados muestran mayores valores ISQ y 

porcentajes de BIC para los implantes del grupo test que para los del grupo 

control, lo cierto es que el análisis estadístico no ha hallado una correlación 

significativa entre ambos valores tras el período de osteointegración. Esto no 

concuerda con los resultados presentados en algunos artículos publicados 

previamente, como, por ejemplo, el de Chen y cols.216 del año 2017. En dicho 

trabajo, los autores colocaron 24 implantes dentales en el fémur de 12 conejos 

de Nueva Zelanda, y midieron la estabilidad implantaria mediante RFA en el 

momento de la colocación, a las 2, a las 4, y a las 8 semanas. En cada momento 

de medición, se fue sacrificando uno de los especímenes, de tal forma que este 

procedimiento permitía comparar los valores ISQ obtenidos en cada momento 

con el porcentaje de contacto hueso-implante. El análisis estadístico de los 

resultados demostró, que tal y como se había planteado en la hipótesis del 

estudio, existía una correlación estadística positiva entre ambos parámetros.  

Sin embargo, abundan mucho más los artículos cuyos resultados están 

de acuerdo con los obtenidos en este trabajo, concluyendo que no existe una 

correlación estadísticamente significativa entre los valores de estabilidad 

implantaria ISQ y el porcentaje de contacto hueso-implante.217-220  

Por ejemplo, Schiliepake y cols.,217 en el año 2006, realizaron un estudio 

in vivo colocando 80 implantes dentales en las mandíbulas de 10 perros de raza 

foxhound, con el objetivo de correlacionar los valores ISQ con los datos 

histomorfométricos. 5 de los animales fueron sacrificados un mes después de la 

colocación de los implantes, mientras que los otros 5 lo fueron transcurridos 3 
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meses. En ambos momentos, se tomaron mediciones del ISQ y del BIC. Sin 

embargo, los autores tuvieron que rechazar la hipótesis del trabajo, ya que no 

encontraron una correlación estadísticamente significativa entre ISQ y BIC.  

Un año después, Ito y cols.,218 colocaron 24 implantes dentales en las 

tibias de 4 minipigs, que posteriormente fueron sacrificados por grupos una 

semana, dos semanas y cuatro semanas después de la intervención. En el 

momento de la eutanasia se tomaron mediciones de AFR, y se realizaron cortes 

histológicos para determinar el BIC de cada implante. Los resultaron 

demostraron que no existía una correlación estadísticamente significativa entre 

ambos parámetros en ninguno de los momentos de las mediciones.  

Por su parte, Park y cols.,219 en el año 2011, utilizando el mismo modelo 

de experimentación que en este trabajo, colocaron 16 implantes en las tibias de 

4 conejos de Nueva Zelanda, aunque ellos realizaron el sacrificio de los animales 

4 semanas después de la colocación de los implantes. De la misma manera, 

también tomaron mediciones de AFR en el momento de la cirugía y en el 

sacrificio, y una vez realizados los cortes histológicos analizaron el porcentaje 

de contacto hueso-implante. Al igual que el presente estudio, Park y cols. 

concluyeron que no existía correlación estadísticamente significativa entre ISQ y 

BIC.  

Por último, el estudio de Manresa y cols.,220 también avala esta ausencia 

de correlación estadística entre ISQ y BIC, con un estudio experimental realizado 

en 6 perros Beagle. Para ello colocaron en sus mandíbulas un total de 36 

implantes, cuya estabilidad fueron monitorizando mediante la toma de 

mediciones AFR en el momento de la colocación, y tras 1, 2, 4, 6 y 8 semanas. 

Los valores ISQ finales fueron comparados con los valores de BIC obtenidos tras 

el sacrificio, sin embargo, al igual que en este estudio y en los mencionados 

anteriormente, no se halló una correlación estadísticamente significativa.  

En esencia, el análisis de frecuencia de resonancia es una medida física 

basada en la frecuencia natural de vibración de una estructura (en este caso el 

implante dentro del hueso) y se relaciona con la rigidez del hueso marginal 

periimplantario, correlacionacionándose de manera inversa con el 

micromovimiento ante la aplicación de carga.126 Un mayor BIC no tiene por qué 

expresar una mayor rigidez, ni una correcta orientación de la matriz ósea en 

función de la carga, siendo estos dos factores sin embargo críticos en los 

resultados obtenidos por el RFA.83 Por el contrario, el BIC expresa la cantidad 
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de hueso que se ha formado en contacto con la superficie del implante, lo que 

es interpretado con asiduidad como un indicativo numérico del proceso de 

osteointegración. El hecho de que los porcentajes de BIC se vean aumentados 

en los implantes del grupo test respecto a los implantes del grupo control, no 

hace sino demostrar que el estímulo biomecánico recibido mediante la 

deambulación inmediata, ha provocado que se produzca una osteointegración 

mejor, o al menos, más efectiva. Desde un punto de vista clínico, este 

descubrimiento es de vital relevancia, ya que sugiere que aquellos implantes que 

reciban carga durante el proceso de cicatrización, obtendrán una mejor 

osteointegración que aquellos que permanezcan sumergidos siguiendo el 

protocolo quirúrgico clásico de dos fases. 

 

DE LA NEOFORMACIÓN OSEA 

 

Por otro lado, el análisis histomorfométrico también revela que el 

porcentaje de matriz ósea inmadura alrededor de los implantes del grupo A es 

inferior al de los implantes del grupo B de manera estadísticamente significativa 

(Grupo A 15,38% ± 8,84, Grupo B 20,68% ± 9,53, p<0.05).  Este hallazgo se 

encuentra en sintonía con el mayor porcentaje de BIC en los implantes 

sometidos a carga, ya que se demuestra una mayor actividad celular en la 

aposición de matriz ósea sobre la superficie del implante. 

Esto concuerda con los resultados obtenidos por el grupo de estudio de 

Romanos y cols.214,221 en sus estudios publicados en 2002 y 2003, utilizando 

como modelo experimental monos y perros respectivamente. En el primero de 

ellos, los resultados de hueso neoformado sobre la superficie de los implantes 

fue de 76,95% (±11,35) en aquellos que habían recibido carga, mientras que 

aquellos que habían permanecido sumergidos solamente alcanzaron un 65,42% 

(±19,88%) de neoformación ósea.214 En el estudio de 2003, Romanos y cols. 

colocaron un total de 48 implantes dentales en las mandíbulas de 9 monos, y los 

dividieron en 3 grupos: sin carga, carga inmediata, y carga diferida. El análisis 

histomorfométrico reveló que los implantes que había diferencias 

estadísticamente significativas en el grado de mineralización del hueso 

periimplantario, entre los implantes que habían recibido carga, y los que no.221  

Estos resultados también coinciden con los obtenidos por Moon y 

cols.,213 en un estudio publicado en el año 2008. En esta ocasión, los autores 
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colocaron 5 implantes en la parte izquierda de la mandíbula de 5 perros, y 

mientras que algunos de los implantes se dejaron sumergidos, y, por lo tanto, sin 

recibir ningún tipo de carga, otros fueron rehabilitados mediante protocolos de 

carga inmediata o temprana. Tras el sacrificio de los animales y el 

correspondiente estudio histológico de las muestras, se comprobó que el 

porcentaje de hueso neoformado había sido significativamente superior en los 

implantes con carga inmediata (73,47% ± 12,82) y carga temprana (75.00% ± 

11,25) que en los implantes que habían permanecido sumergidos (62,04% ± 

15,67).  

 

DE LA DISPOSICIÓN DEL HUESO PERIIMPLANTARIO 

 

Finalmente, en el hueso sometido a carga, se observa una disposición 

mucho más organizada de las fibras de colágeno, lo que evidencia una 

maduración ósea más rápida provocada por el estímulo biomecánico.  

Este dato coincide con los resultados de los estudios que desarrolló el 

grupo de Adriano Piatelli132-135 entre 2005 y 2009.   

En el primer artículo, publicado por Traini y cols.132 en 2005, estudiaron 

la orientación de las fibras de colágeno alrededor de implantes de titanio 

colocados en humanos y sometidos a carga, tal y como se ha realizado en este 

trabajo. Para llevar a cabo dicho estudio, los autores retiraron 20 implantes 

osteointegrados, colocados en 10 pacientes 6 meses antes, y mediante el uso 

de luz polarizada circular y con la ayuda de un microscopio electrónico de 

barrido, estudiaron la birrefringencia del hueso, para comparar la orientación que 

presentaban las fibras de colágeno en el hueso periimplantario y en el hueso 

alveolar. Al igual que en este estudio, los resultados mostraron diferencias 

estadísticamente significativas en la disposición de dichas fibras de colágeno. 

Mientras que en el hueso alveolar predominaron las fibras longitudinales, en el 

hueso periimplantario se observó un predominio claro de las fibras orientadas de 

forma transversal al eje del implante, coincidiendo plenamente con las 

observaciones de este trabajo. Además, se apreció como las fibras transversales 

estaban más presentes debajo de las primeras espiras de los implantes, donde 

la carga actúa con vectores de compresión, mientras en las zonas más alejadas 

de los implantes, donde la carga actúa como vector de tracción, predominaban 

las fibras con orientación longitudinal. Esto coincide con estudios previos 
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realizados en especímenes femorales humanos, que han demostrado que las 

fibras de colágeno orientadas transversalmente son más frecuentes en las áreas 

óseas que están sometidas a compresión.137,138  

 

Resultados similares obtuvieron Traini y cols.133  en otro artículo 

publicado ese mismo año. En esta ocasión, los autores colocaron 10 implantes 

en la mandíbula edéntula de 10 pacientes, además de un implante adicional en 

la parte distal de cada mandíbula. A 5 pacientes se les aplicó un protocolo de 

carga inmediata, colocándose el mismo día de la cirugía una prótesis provisional 

fija atornillada sobre todos los implantes, mientras que los implantes de los otros 

5 pacientes de dejaron sumergidos sin cargar. 6 meses después, se retiraron 

con una trefina los implantes adicionales, y se hicieron cortes para su análisis 

histológico. A continuación, mediante el uso de luz polarizada circular y con la 

ayuda de un microscopio electrónico de barrido, estudiaron la birrefringencia del 

hueso, para analizar la orientación de las fibras de colágeno, tanto en los 

implantes que habían recibido carga, como en los que no. Los resultados 

demostraron de forma estadísticamente significativa, que en los implantes que 

habían recibido carga presentaban un predominio de fibras de colágeno 

transversales, mientras que en los implantes que habían permanecido sin carga 

durante el proceso de osteointegración, eran mucho más abundantes las fibras 

de colágeno orientadas en sentido longitudinal al eje del implante. 

 

Al año siguiente, Neugebauer y cols.,134 publicaron otro artículo 

perteneciente a la misma línea de investigación, en el que habían estudiado la 

organización del hueso alrededor de implantes dentales con carga inmediata, en 

comparación con la de aquellos que no habían recibido carga. En esta ocasión, 

el estudio fue realizado en un modelo animal, y para ello, colocaron un total de 

85 implantes en la mandíbula de 7 minipigs. Algunos de esos implantes fueron 

sometidos a un protocolo de carga inmediata, mediante la confección de una 

prótesis de resina que ferulizaba varios de los implantes, mientras que el resto 

se dejaron sumergidos y sin carga, lo que permitía que ejercieran las funciones 

de controles. 3 meses después, los animales fueron sacrificados, y todos los 

implantes fueron retirados para la realización del estudio histológico. La 

histomorfometría se realizó utilizando un microscopio óptico con luz polarizada 

transmitida, conectada a una cámara de video de alta resolución interconectada 
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a un ordenador. Según los resultados publicados en el estudio, los implantes 

cargados inmediatamente mostraron un mayor grado de formación y 

remodelación ósea en comparación con los implantes que habían permanecido 

libres de carga. Al igual que en el estudio realizado en humanos y publicado un 

año antes, los implantes con carga inmediata también demostraron una mayor 

prevalencia de fibras de colágeno orientadas transversalmente en el hueso 

periimplantario, a diferencia de los implantes sin carga, alrededor de los cuales 

se observó una mayor cantidad de fibras orientadas en sentido longitudinal.  

 

Por último, el trabajo de Traini y cols135. en 200, completa la tetralogía 

de esta línea de investigación. En esta ocasión, los autores colocaron 25 

implantes en 5 minipgs. A cada uno de los ejemplares le colocaron 5 implantes 

en un lado de la mandíbula, de tal forma que, 4 de ellos fueron cargados de 

manera inmediata con una restauración fija, mientras que el implante restante se 

dejó sumergido sin carga. 4 meses después, todos los implantes fueron retirados 

con una trefina, y se analizó el hueso periimplantario mediante una luz circular 

polarizada, y un micrscopio eléctrónico de barrido. Los resultados demostraron 

que no había diferencias estadísticamente significativas en el porcentaje de 

contacto hueso-implante entre los implantes que habían recibido carga y los que 

no. Sin embargo, sí que las hubo en la orientación de las fibras de colágeno 

alrededor de los implantes, así con en el grado de mineralización del hueso 

periimplantario. Los implantes que habían seguido el protocolo de carga 

inmediata, mostraron una mayor cantidad de fibras de colágeno dispuestas con 

una orientación transversal, mientras el grado de mineralización del tejido óseo 

circundante también resultó ser significativamente superior. Los autores dejan la 

puerta abierta a futuras investigaciones para analizar de una forma más 

exhaustiva la relación entre la dirección de la carga recibida y la orientación de 

las fibras de colágeno.  

 

A destacar que en muchos de los implantes del grupo test de este 

trabajo, se observan áreas en las que se forman puentes óseos desde la cortical 

apical hacia el ápice del implante (Figura.38).  
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FIGURA 38. Cortes histológicos de 5 implantes del grupo test, en los que 

pueden observarse estructuras óseas que asemejan puentes de hueso neoformados 

desde la cara interna de la cortical de la tibia hasta la superficie de los implantes. 

 

Este fenómeno ya fue descrito por Trindade y cols.222 y Wiskott y cols.192 

tras sus hallazgos casuales en otros estudios realizados en tibias de conejo. 

Según estos autores, desde un punto de vista biomecánico, dichas estructuras 

con forma de puente, podrían no sólo representar una osteointegración mejor y 

más rápida, sino también constituir un pilar adicional para la estabilización in situ 

del implante.  Pero además, pese a que el análisis de la disposición microscópica 

de la matriz neoformada, tiene la limitación de resultar exclusivamente 

cualitativo, se constata una tendencia a la disposición de las fibras de colágeno 

de manera perpendicular al implante en los test, lo cual tiene sentido desde el 

punto de vista biomecánico tomando en consideración la posición prácticamente 

perpendicular al suelo de la tibia del conejo y a la vez a la disposición 

perpendicular de los implantes respecto al eje mayor de la tibia. Estos hallazgos 

concuerdan con las histologías mostradas por Tian y cols.223 en un estudio 

reciente, sobre la respuesta mecano adaptativa del hueso alveolar a la 

sobrecarga del implante durante un estudio experimental en rata. Este concepto 

constituye la hipótesis principal de este trabajo, y da origen a la “teoría del 

arbotante óseo”, que fue propuesta anteriormente por los autores en un estudio 

clínico publicado con anterioridad;195 el proceso de osteointegración de los 

implantes dentales sometidos a carga inmediata puede basarse en la aposición 



 149 

de un hueso orientado a la carga, como los arbotantes de una iglesia gótica, en 

vez de un hueso pobremente orientado tipo woven bone característico de la 

osteointegración basada en una carga convencional.  

 

 

RELEVANCIA CLÍNICA Y APLICABILIDAD DE LOS RESULTADOS 

 

La principal repercusión clínica de estos hallazgos es que se abre la 

puerta a un cambio en el paradigma de los tiempos de carga de los implantes 

dentales, que consideraba como convencional el esperar a la consecución de la 

integración y que tiene su origen en los protocolos establecidos por el profesor 

Branemark, pero que probablemente respondían a la prudencia y no a la 

biología. Los resultados de este estudio señalan suficientes ventajas a la 

funcionalización inmediata, tanto desde el punto de vista de ganancia de BIC, 

valores de estabilidad biológica superiores y en definitiva la posibilidad de una 

alineación de la respuesta elástica del hueso con la tensión aplicada.  

Estos resultados sugieren, que los protocolos de carga inmediata no solo 

aportan ventajas como la inmediatez, la reducción de tiempos de tratamiento, o 

la satisfacción del paciente, si no que, desde el punto de vista de la biología y la 

fisiología, también puede ser beneficiosos y positivos para la osteointegración 

del implante, así como para lograr una transmisión de carga más favorable al 

terreno de soporte. 

Basándonos en los resultados de este proyecto de tesis doctoral, la 

recomendación clínica a la hora de realizar tratamientos con implantes dentales, 

sería la de adoptar protocolos de carga inmediata siempre que se cumplieran los 

requisitos necesarios para poder llevarlos a cabo con garantías, ya que sabemos 

que tanto el BIC como el ISQ y el hueso neoformado sobre los implantes van a 

veser beneficiados. 

 

 

LIMITACIONES DEL ESTUDIO 

 

Es indudable que existen limitaciones a la hora de inderir los resultados 

de este estudio realizado en conejo al humano. En primer lugar, la fisiología ósea 

del conejo, no es idéntica a la fisiología ósea del ser humano, si bien es cierto 
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que los mecanismos de la mecanotransducción del hueso son semejantes para 

todos los animales vertebrados. 

Por otro lado, tal y como hemos mencionado anteriormente, el hueso 

tibial, al tratarse de uno de los denominados huesos largos, difiere bastante en 

su composición macroscópica y microscópica del hueso maxilar humano, ya que 

está compuesto principalmente de hueso cortical, de alta densidad y bajas 

celularidad y porosidad, rodeando un canal hueco donde se halla la médula 

ósea. Sin embargo, los huesos maxilares humanos, aunque en diferente 

proporción si nos referimos al maxilar superior o a la mandíbula, están 

compuestos por una capa exterior de hueso cortical que protege un contenido 

interno de hueso trabecular. Estas diferencias en el modelo de experimentación, 

hacen que el comportamiento del hueso durante la osteointegración del implante 

no sea exactamente el mismo, por lo que existen ciertas limitaciones a la hora 

de establecer similitudes en los patrones de neoformación ósea durante la 

aplicación de carga sobre los implantes.   

Por último, probablemente la mayor limitación del estudio la constituye 

el método utilizado para la estimulación biomecánica del hueso que rodea a los 

implantes, ya que puede diferir sustancialmente sobre la biomecánica 

masticatoria, tanto en magnitud como en dirección de las fuerzas, como 

probablemente en el modo en el que se produce la transferencia de tensión al 

hueso marginal periimplantario. Pese a las diferencias, la carrera en la cinta de 

correr puede ser descrita a nivel biomecánico como dinámica y basada en 

sucesivas cargas de impacto, precisamente de la misma manera en la que 

ciertos autores describen a la masticación.170 Respecto al tiempo de aplicación, 

hasta 20 minutos diarios, se acerca al tiempo de aplicación diario de las fuerzas 

masticatorias, que algunos autores consideran de entre 20 - 30 minutos.171 En 

síntesis, el objetivo de este modelo de estudio fue el de producir un estímulo 

biomecánico en todo el hueso que rodea los implantes, de la misma manera que 

la masticación lo induce sobre los huesos maxilares y los implantes que 

contenga. Sin embargo, no escapa de la mente del autor de esta tesis, que un 

modelo de masticación puro, se acercaría más a la realidad. 
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PERSPECTIVAS DE FUTURO Y FUTURAS LÍNEAS DE INVESTIGACIÓN 

 

Después de los resultados obtenidos en este estudio de investigación, 

el reto que se presenta a continuación es el de mostrar con una mayor evidencia 

cientifica, las diferencias en los patrones de disposición de las trabéculas óseas 

alrededor de los implantes dentales en función del protocolo de carga llevado a 

cabo. Las limitaciones del modelo experimental empleado en este estudio hacen 

que no se haya podido observar de manera fehaciente la disposición de las 

trabéculas óseas, ya que la tibia de conejo es un hueso hueco, con abundante 

componente cortical, pero carente de hueso trabecular, por lo que resulta 

imposible observar trabéculas en la histología. Por lo tanto, de cara al futuro, 

sería interesante realizar más estudios utilizando otro modelo experimental 

diferente, tal vez el minipig, que nos permita colocar implantes dentales de uso 

humano, en un hueso mandibular, con componente cortical y trabecular, y con 

la posibilidad de incorporarle una prótesis fija de carga inmediata. 

Por otro lado, también tendría un considerable interés clínico evaluar el 

efecto que tiene realizar la cirugía en una fase o en dos, en la estabilidad de los 

implantes y en la disposición de las trabéculas óseas alrededor de ellos. Puesto 

que este estudio demuestra que la carga inmediata aumenta los valores ISQ y 

el BIC de los implantes, cabe pensar que la colocación de pilares de cicatrización 

altos, podrían tener un efecto similar. Aunque los pilares de cicatrización no van 

a estar en contacto con los dientes antagonistas, y, por lo tanto, no van a recibir 

carga directa en forma de oclusión, es innegable, que recibirán estímulos 

biomecánicos por los alimentos que se interpongan durante la masticación, o por 

la fuerza que la lengua pueda ejercer sobre los pilares cuando el paciente se los 

toque. Por este motivo, se lanza la hipótesis de que la cirugía en una fase, 

especialmente con pilares de cicatrización altos, también podría favorecer la 

osteointegración de los implantes, así como la disposición de las trabéculas 

óseas orientadas a una transmisión favorable al terreno de soporte en función 

de la carga. 
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En concordancia con los resultados obtenidos y teniendo en cuenta las 

limitaciones propias de ese tipo de estudios, se pueden formular las siguientes 

conclusiones:  

 

1. La aplicación de carga funcional determina un estímulo biomecánico 

que influye positivamente sobre el proceso de osteointegración de los implantes. 

 

2. La estabilidad secundaria implantaria es mayor en los implantes 

sometidos a carga funcional de deambulación que en aquellos que no la han 

realizado 

 

3. La carga funcional de deambulación favorece el crecimiento óseo 

vertical por encima de los implantes y la ratio del contacto hueso-implante 

comparado a aquellos que no han experimentado esa carga 

 

4. Se constata una mayor superficie de hueso neoformado sobre la 

superficie del implante, con un mayor porcentaje de matriz ósea madura a su 

alrededor en aquellos implantes sometidos a carga funcional durante el periodo 

de oseointegración. 

 

5. Las fibras de colágeno y las trabéculas óseas del tejido oseo muestran 

una mejor disposición y orientadas a una trasmisión favorable al terreno de 

soporte en función de la carga. 

 

6. De acuerdo con los resultados obtenidos, las tres hipótesis planteadas 

de: -El estímulo biomecánico, transmitido al terreno de soporte produce un 

incremento de su estabilidad secundaria, en comparación con aquellos que no 

reciban dicho estímulo; - La puesta en función de los implantes por carga de 

deambulación desde el día de su colocación, acelera su proceso de 

osteointegración; y La aplicación de carga funcional deambulatoria sobre el 

hueso periimplantario provoca una reorganización del mismo, deben ser 

admitidas.  
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Abstract

Purpose: To assess the difference in the evolution of implant stability values, determined by res-

onance frequency analysis (RFA), between two groups of implants subjected to two different

loading protocols: immediate and delayed.

Materials and Methods: A retrospective clinical study was conducted, including a total of

93 implants placed in 38 patients. All implants corresponded to one of two models of the Klock-

ner Implant System (Essential Cone and Vega) and were divided into two groups according to

the loading protocol adopted: delayed loading in group A (>10 weeks) and immediate loading in

group B (<48 hours). Implant stability was measured four times throughout the study period

with a Penguin RFA device: implant placement (T0), definitive loading (T1), 6 months after load-

ing (T2), and 12 months after loading (T3).

Results: Implant stability quotient (ISQ) values showed a statistically significant increase in both

groups after loading. In group A, the greatest increase in stability occurred between T1 and T2,

whereas in group B, the greatest increase occurred between T0 and T1, coinciding in both cases

with the period in which the implants were subjected to prosthetic loading.

Conclusions: The functional loading of implants increases their stability, as measured in ISQ

values by RFA. Increases in ISQ values are greater during the months immediately following

loading, which shows that immediate or early loading protocols are not only possible but can

also be beneficial.

K EYW O RD S

bone-implant interface, immediate loading, implant stability

1 | INTRODUCTION

Bone, as the supporting tissue of vertebrates, has adapted over mil-

lions of years of evolution to the weight determined by the gravita-

tional pull of the Earth and the function of movement allowed by

it. The classic studies of Galileo Galilei (Animalium Motibus) and Wolff

have theorized about the influence of stress and strain in the form

and structure of bones.1

The mechanobiology of bones is closely related to the function of

a bone cell, the osteocyte, and its ability to communicate with other

bone cell lines by certain cytokines. In sum, the osteocyte is activated

by changes in the flow of canalicular fluid within which its cytoplasmic

processes are contained, in response to deformations of the extracel-

lular bone matrix resulting from loading. This activation promotes the

release of different mediators (prostaglandin E2, osteoprotegerin,

sclerostin, and nitric oxide) that can generate different anabolic or cat-

abolic responses by inhibiting or stimulating the function of other

bone cells: osteoblasts and osteoclasts.2

In short, beyond homeostatic targets, bone remodeling is acti-

vated depending on loading, either by default or in response to excess

microdamage, fulfilling a double function: weight control, by eliminat-

ing areas of bone without loading stimulat ion, and repair of accumu-

lated damages, preventing stress fractures.3 Bone remodeling is a

coupled process of resorption and apposition characterized by the

role of bone multicellular units (osteoclastic resorption front, osteo-

blastic apposition front, and compartment containing blood vessels

and pericytes).4

The jaws are not unrelated to this behavior. The load supported

by the jaws results from chewing. Chewing forces, as a vector unit,

are described based on their magnitude and direction. Most authors

Received: 29 May 2018 Revised: 23 September 2018 Accepted: 28 October 2018

DOI: 10.1111/ cid.12702

Clin Implant Dent Relat Res. 2018;1–8. wileyonlinelibrary.com/ journal/ cid © 2018 Wiley Periodicals, Inc. 1
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International Osteology Symposium Barcelona 2019 – Poster Confirmation 

To whom it may concern, 

The Osteology Foundation promotes research, education and collaboration between universities and 

industry in the field of oral and maxillofacial tissue regeneration. The objective is to make new techniques 

and products available to practitioners quicker and with greater goal orientation. 

To this end, the Osteology Foundation organised a symposium focusing on “THE NEXT REGENERATION” 

in the field of regenerative dental medicine on 25-27 April 2019 at the CCIB congress centre in Barcelona, 

Spain. 

David Chávarri Prado participated in this symposium by presenting a poster entitled “The influence of the 

load on bone mass and structure around dental implants: The Bone Buttress Theory.”, which was exhibited 

and presented during the 3-day symposium. 

If you need any further information, please do not hesitate to contact me. 

 

Yours respectfully, 

 

Dr. Kristian Tersar 
Executive Director 
Osteology Foundation 
  

 Osteology Foundation | Landenbergstrasse 35 | CH-6002 Lucerne 

  

David  Chávarri Prado 

 

Lucerne, 14 June 2019 
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