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RESUMEN (en espaiiol)

El objetivo de este estudio fue evaluar y comparar los efectos de dos materiales restauradores
con diferente rigidez sobre el la microdeformacion del hueso peri-implantario y el micro-
movimiento de los implantes durante la carga oclusal en coronas sobre implantes unitarias y
adyacentes ferulizadas.

Para ello, se colocaron dos implantes de 3x10 mm en las tibias de cuatro conejos. Durante el
proceso de osteointegracion se elaboraron las restauraciones protésicas. Antes de suturar el
colgajo se obtuvo la posicion y direccién de cada implante atornillando y ferulizando dos pilares
de transferencia, que después serian colocados y atornillados sobre los analogos de dichos
implantes. Los complejos pilar/analogo fueron vaciados en yeso tipo IV para obtener ocho
modelos de trabajo diferentes. Se fabricaron dos coronas unitarias de circonio monolitico y dos
de composite de polimero de acrilato con forma de premolar mandibular y 16 coronas
adyacentes ferulizadas (ocho de cada material) con el mismo disefio usando tecnologia
CAD/CAM. Después de 6 semanas de osteointegracion de los implantes los animales fueron
sacrificados. Se extrajeron las secciones de tibia con los implantes y las restauraciones
protésicas (realizadas durante la osteointegracion) se atornillaron a los implantes. Se aplicaron
cargas estaticas con una fuerza 100 N y una inclinacion de 6° sobre la fosa central de los
premolares. El micro-movimiento de los implantes se midi6 utilizando una técnica de andlisis de
imagen. La microdeformacién &sea se cuantific6 usando dos galgas extensiométricas
colocadas sobre el hueso crestal peri-implantario. El andlisis de los datos se realiz6 mediante
analisis de varianza de dos vias.

Los valores promedio de micro-movimiento de los implantes fueron menores para las coronas
unitarias y ferulizadas de circonio monolitico (61.5£26.3 ym y 57.7+8.8 um, respectivamente)
comparadas a las unitarias y ferulizadas de composite de polimero de acrilato (78.9£37.3 um
and 59.61+11.5 pm, respectivamente). No se observaron diferencias significativas entre ambos
materiales. La microdeformacion ésea fue menor en las coronas ferulizadas (303.7+281.3 ue
para el composite de polimero de acrilato; 312.4+226.8 pe para el circonio monolitico) que para

las unitarias (539.7+8.8 pe para el composite de polimero de acrilato; 574.6+271.9 pe para el
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circonio monolitico).

Segun los resultados obtenidos, se puede concluir que el uso de materiales restauradores de
diferente rigidez no afecta de manera significativa al micro-movimiento de implantes ya
osteointegrados que soportan coronas unitarias o ferulizadas. Independientemente del material

utilizado, las coronas unitarias provocaron mayor microdeformacién ésea que las ferulizadas.

RESUMEN (en Inglés)

The aim of this study was to evaluate and compare the effects of two restorative materials with
different stiffness on peri-implant bone microstrain and implant micro-movements during
occlusal loading in implant-supported single and adjacent splinted crowns.

For this purpose, two 3x10 mm implants were inserted into the tibia of four rabbits. During the
osseointegration process, prosthetic restorations were performed. Before suturing the flap, each
implant’s position and direction were obtained by fastening two splinted transfer abutments,
onto which implant analogs were placed and fastened; the splinted transfer abutments were
subsequently unfastened. Splinted transfer abutment/analog complexes were cast using type IV
plaster to obtain eight different working models. Two single mandibular premolar crowns of
monolithic zirconia and acrylate polymer composite were generated using CAD-CAM
technology, and 16 adjacent splinted crowns (eight of each material) with the same design were
also generated. After 6 weeks of implant osseointegration, the animals were sacrificed. Tibial
sections with the implants were extracted, and prosthetic restorations (performed during implant
osseointegration) were fastened to the implants. Static loading tests were performed with 100-N
force application and an inclination of 6° over the central fossa of the premolars. Implant micro-
movement was measured using an image analysis technique. Bone microstrain was quantified
using two strain gauges placed on the crestal bone around the implants. Data were analyzed
using two-way analysis of variance.

The mean implant micro-movement values were lower for monolithic zirconia single and splinted
crowns (61.5+26.3 pm and 57.7+8.8 um, respectively) than for acrylate polymer composite-
based single and splinted crowns (78.937.3 ym and 59.61+11.5 pm, respectively). No
significant differences between the materials were noted. Bone microstrain around the implants
was lower for splinted crowns (303.7+281.3 pe for acrylate polymer composite; 312.4+226.8 pe
for monolithic zirconia) than for single crowns (539.7+8.8 pe for acrylate polymer composite;
574.6+271.9 pe for monolithic zirconia).

According with the results it can be concluded that restorative materials of different stiffness did
not significantly affect the micro-movement of already osseointegrated implants supporting
single or splinted crowns. Independent of material stiffness, single crowns transfer significantly
more microstrain than transferred by splinted crowns.

SR. PRESIDENTE DE LA COMISION ACADEMICA DEL PROGRAMA DE DOCTORADO
EN CIENCIAS DE LA SALUD
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1. Introduccion y motivacion

en la eleccion del tema






Introduccion y motivacion en la elecciéon del tema

Desde sus inicios, la raza humana ha tenido desde siempre
problemas asociados a la pérdida dentaria. En tiempos antiguos, la
incapacidad para llevar a cabo la masticacion efectiva de una
alimentacion minimamente procesada era una amenaza para la
supervivencia de cada individuo. Con los avances en el procesado de los
alimentos, la supervivencia dejo de ser la preocupacion principal y la
capacidad para poder masticar un amplio rango de alimentos ademas de
los motivos puramente estéticos, pasaron a ser las motivaciones
principales para tratar de conservar la dentadura o de reponer los dientes

ausentes.

Las primeras nociones que se tienen en la historia de la
humanidad para reponer ausencias dentales datan de la época de los
etruscos (2900 a.C.), quienes usaban dientes de animales colocados con
bandas de oro a los dientes adyacentes a la ausencia. Mas tarde, los
fenicios y los griegos, mejoraron el sistema dando forma a estas
ligaduras de oro mediante sistemas de soldadura, etc. FIGURA 1 (Ring

ME, 1989).

FIGURA 1. Puente en oro dento-soportado etrusco del s. IV a.C. Pieza expuesta en el

Museo de la Escuela Dental de Paris.
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Sin embargo, no fue hasta el s. XVIll cuando el denominado padre
de la odontologia moderna, Pierre Fauchard, explica en su libro Le
chirurgien dentiste; ou, traté des dents (1728) la confeccion de proétesis
completas, unidas entre si mediante dos varillas que actuarian a modo
de “muelle” FIGURA 2a. Para ello en este caso, proponia el uso de
dientes humanos, marfil, toro o elefante FIGURA 2b. Este tipo de
materiales ocasionaban ciertos problemas de tinciones y malos olores,
por lo que, en afos posteriores Nicolas Dubois de Chemant introdujo la
ceramica como material incorruptible para la elaboracion de las proétesis
completas (1797) (Ring ME, 1989).

LE CHIRURGIEN

TRAITE DES DENTS.
O TNSTIGNT

FIGURA 2a. Pierre Fauchard y portada de su libro Le chirurgien dentiste; ou, traté des
dents; FIGURA. 2b. Dibujos explicativos de la confeccion de proétesis completas de
Pierre Fauchard. Tomado de Le chirurgien dentiste; ou, traté des dents, de Pierre
Fauchard, 1728.
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En el s. XIX aparecen los primeros articuladores para imitar el
movimiento de los maxilares y partir del s. XX el desarrollo tanto de los
materiales de impresion (hidrocoloides, siliconas) como de fabricacion de
las protesis hace que se empiecen a desarrollar las protesis fijas y
removibles tal y como las conocemos hoy en dia. No obstante, tanto las
protesis parciales fijas dentosoportadas como las protesis removibles
parciales o completas clasicas presentan ciertas limitaciones. Para
subsanarlas y mejorar las condiciones funcionales y de confort de los
pacientes que podian portar este tipo de proétesis, aparecen a finales del
siglo XX los implantes dentales aportando suficiente retencién y
estabilidad para conseguirlo. Sin embargo, los intentos del uso de
implantes para reponer dientes perdidos han sido una constante en la
historia de la odontologia desde mucho antes de la era cristiana. Datos
del uso de rudimentarios implantes dentales se han encontrado en el
antiguo Egipto y las civilizaciones sudamericanas. Se colocaban tanto en
personas vivas como en personas fallecidas. En general, consistian en
dientes de animales o marfil tallado. Se desconoce la longevidad y
funcionamiento de estos primitivos implantes. En el afio 600 d.C., los
mayas desarrollaron una forma de reemplazo de sus dientes con
conchas a las que les daban forma como tales. Mas recientemente, en
el siglo XVII se empezo6 a llevar a cabo en el continente europeo el
reemplazo de dientes perdidos usando gran variedad de materiales, los
cuales no tuvieron éxito debido al rechazo (Block MS, 2018).

En Europa, la primera referencia sobre un implante en la literatura
moderna se registra en un trabajo francés publicado en 1809 (Maggiolo
J, 2018). A partir de este momento, surgen varios intentos con diferentes
técnicas y materiales para sustituir los dientes perdidos. Greenfield
desarrollé en 1913 un implante endodseo a modo de cesta compuesto
de iridio con soldadura de oro y cargado con una corona (Block MS,
2018).

Adams, patentd en 1938 un implante cilindrico roscado con una
parte gingival lisa y un pilar de cicatrizacion. La finalidad protésica de
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este implante era servir de anclaje para una sobredentadura con un

atache tipo bola con resiliencia (FIGURA 3).

March 22, 1938. P. B. ADAMS 2,112,007

ANCHORING MEANS FOR FALSE TESTH

Filed Jan. 16, 1937

FIGURA 3. Imagen del disefio de implante cilindrico roscado de Adams (1938). Tomado de

la Oficina de Patentes de Estados Unidos.

Se piensa que los hermanos Strock fueron los primeros en
conseguir colocar de forma exitosa el primer implante endodseo, también
en 1938. Este se componia de una aleacién de cromo-cobalto con un
disefo roscado. Lo colocaron en un alvéolo post-extraccidén cubriéndolos
de hueso autdlogo (Abraham CM, 2014) (FIGURA 4).

N
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FIGURA. 4. Imagen radiologica del primer implante dental colocado con éxito
por los hermanos Strock en 1938. Tomado de Block MS, 2018.

En los afos 40 se empezaron a mejorar los disefios de los
implantes en distintos materiales como acero inoxidable, aleaciones de
cromo-cobalto o aluminio. En la década de los 60 se empezaron a
desarrollar implantes de diferentes disefios, siendo la mayoria de estos
mono-bloque (Abraham CM, 2014). En los afios 70, el Dr. Branemark
(Branemark et al, 1985) desarroll6 implantes roscados con forma
radicular a los que denomind fijaciones. Estos implantes cumplian las

siguientes caracteristicas:
- Estaban fabricados de titanio comercialmente puro.
- Tenia una superficie rugosa (rugosidad irregular)

- Eran colocados con el minimo trauma éseo posible, con fresas de
menor a mayor diametro y un macho de terraja. Poseia un
hexagono externo a través del cual se conectaba el transportador.
Tras 6 meses de osteointegracion, se atornillaba la superestructura
con tornillos de oro. Estos implantes fueron disefiados inicialmente

para pacientes edéntulos.

- Se colocaban rehabilitaciones completas con 5 implantes
mandibulares y 6 en el maxilar superior con una buena tasa de

supervivencia de los implantes y de la prétesis (Block MS, 2018).

N
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Por otro lado, el grupo suizo, de la mano de Schroeder, desarroll6
un implante con diferentes formas, con una superficie rugosa tratada con
spray de plasma y monobloque, con un protocolo de cicatrizacion
transmucoso. A partir de mediados de los 80, ante la demanda de
rehabilitacion por parte de pacientes parcialmente edéntulos, se
empezaron a desarrollar distintos disefios de implantes, con diferentes
pilares, que aumentaron la versatilidad de la protesis (Buser et al, 2017).

En la actualidad, un implante dental se considera un dispositivo
protésico fabricado de material/es aloplastico/s, implantado en los
tejidos orales bajo la mucosa, el periostio y/o el hueso, para proporcionar
retencion y soporte a una prétesis fija o removible (The Glossary of
Prosthodontic Terms, 2017).

El aumento de la esperanza de vida, entre otras cosas por la mejora
de las condiciones ambientales y socio-culturales, ha hecho que la
rehabilitacion protésica sea cada vez mas importante y numerosa. A
pesar de toda la evolucion de la implantologia, a dia de hoy siguen
surgiendo muchas dudas acerca de su uso en las rehabilitaciones
protesicas. Entre otras cosas, aun no sabemos con exactitud el material
optimo para la rehabilitacion protésica, ni de su repercusion en el estrés
transferido al complejo implante-hueso en funcion de algunos factores
biomecanicos, asi como si, en el caso de implantes adyacentes, estos
deben ser ferulizados o no. Esta es la motivacion y la justificacion de este
proyecto para aclarar dicha cuestion mediante la realizacion de un
estudio in vitro sobre implantes osteointegrados y la influencia del
material de restauracion protésico mediante un modelo de

experimentacion animal.



2. Antecedentes y estado

actual del tema






Antecedentes y estado actual del tema

2.1 SISTEMA IMPLANTE-PROTESIS

2.1.1 De los implantes dentales

Un implante dental es un dispositivo aloplastico biocompatible
(comunmente una aleacién de titanio) implantado en los tejidos orales
bajo la mucosa y el periostio de manera intra-0sea, para proporcionar
retencidn y soporte a una protesis dental fija o removible. Aquellas que
reemplazan a un solo diente se denominan restauraciones implanto-
soportadas unitarias, y si reemplazan a mas de un diente (2, 3 0 mas),
se denominan proétesis parciales fijas o bien, protesis de arco completo
si sustituyen todos los dientes de una o de ambas arcadas. Aunque todas
las protesis implanto-soportadas pueden ser removibles, se reserva este
concepto para las sobredentaduras. Diferentes y distintos materiales

pueden utilizarse, asi como proponer distintos disefos.

La primera condicion a exigir a un implante dental es que sea
fabricado en un material biocompatible capaz de mantenerse en contacto
con los tejidos de soporte sin provocar alteraciones patologicas locales
0 generales. Superada esta condicion, uno de los objetivos principales
de cualquier restauracion implanto-soportada sera asegurar el no fracaso
de los implantes que la soportan o la retienen a medio-largo plazo.
Aunque son muchos los factores implicados dependientes ademas de
estructuras diferentes (calidad y disponibilidad 6sea, morfologia de la
arcada, factores de fuerza, disefio de la prétesis, etc.) uno de ellos, y no
el menos importante, es su comportamiento biomecanico, entendido
como la manera en la que se integra de forma armdnica desde el punto
de vista mecanico con el entorno bioldgico receptor, cuando se ve
sometido a cargas que provienen del desempefio de las funciones del

aparato estomatognatico en funcién o parafuncion.

El macrodisefio del implante, planeado para conseguir implantes
que se puedan insertar en el lecho 6éseo de la manera mas sencilla y

conseguir osteointegrarse en el menor tiempo posible (Steigenga et al,
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2003), esta intimamente relacionado con el comportamiento
biomecanico. En esta linea, influye directamente sobre la estabilidad
primaria alcanzada, entendida esta como el conjunto de factores que
contribuyen a la estabilizacion mecanica de un implante dental durante
su fase de osteointegracién (The Glossary of Prosthodontic Terms,
2017). Pero ademas, el macrodisefio también influye en la capacidad del
implante para soportar la carga durante o tras la osteointegracion y de la
transferencia de tensién, de forma adecuada, al terreno de soporte
(Abuhussein et al ,2010). La forma del cuerpo, el tipo de espira, y el tipo
de conexion del implante son caracteristicas del disefio que necesitan de
mayor explicacion. En cuanto a la forma del cuerpo, podemos clasificar
los implantes en dos categorias: de paredes paralelas y conicos. La
diferencia basica entre ellos, es que con los conicos conseguimos
mayores valores de estabilidad primaria, tanto en valores de torque como
en valores ISQ (Implant Sability Quotient). Ademas, los implantes
conicos parecen presentar una mejor distribucién de las cargas que los
implantes de paredes paralelas (Bahat and Sullivan, 2010; Lozano et al,
2016; Wilson et al, 2016).

En general, las espiras de los implantes sirven para maximizar el
contacto hueso-implante inicial, mejorar la estabilidad primaria, aumentar
la superficie del implante y favorecer la disipacion de tensién en la
interfase hueso-implante (Steigenga et al, 2003). En particular, el paso
de rosca (definido como la distancia entre el centro de una espira hasta
el centro de la siguiente, medida de forma paralela al eje longitudinal del
implante) es un elemento muy importante por su efecto sobre la
superficie total del implante; cuando el paso de rosca es menor, la
superficie aumenta, lo que provoca una mejor distribucion de las cargas.
Otras caracteristicas como la profundidad de rosca (definida como la
distancia entre el punto mas externo de la espira hasta el cuerpo del
implante), el ancho de rosca (definido como la distancia entre la parte
mas coronal y la parte mas apical de la espira medida en el mismo plano
axial), el grosor y su angulacion y distancia también influyen en el

comportamiento biomecanico. Asi hay roscas en forma de V,

28
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cuadrangular, en contrafuerte y en contrafuerte inverso, FIGURA 5
(Steigenga et al, 2003; Abuhussein et al, 2010). A destacar que,
biomecanicamente, las espiras del cuello del implante o aquellas que
primero estan en contacto con el hueso peri-implantario, son las que
reciben el mayor porcentaje de tension, la cual va decreciendo a medida
que avanza hacia el apice del implante (Lima de Andrade et al, 2017).
Luego el disefio de las espiras debera ir encaminado hacia una
distribucion de cargas que minimice la tension transferida a la interfase
hueso-implante, bien provocando un equilibrio entre las fuerzas de
tension-compresion, minimizando las fuerzas de cizalla (Wilson et al,
2016), o también posibilitando un cambio de direccion de la carga desde
la restauracion protésica hacia una direccion diferente al hueso. De todas
ellas, las espiras en “V”, calificadas como fijaciones en ingenieria,
trasmiten una tension 10 veces mayor al hueso peri-implantario ante las
fuerzas laterales que las espiras cuadrangulares. No obstante, las
espiras cuadrangulares, denominadas de potencia en ingenieria,
presentan una superficie Optima para la transmision de fuerzas axiales o
de compresién, reduciendo la transmision de tensién al hueso, ya que
segun la férmula P=F/S (P: presion, tension, estrés; F: fuerza; S:
superficie, area de disipacién), al presentar este tipo de espiras una
superficie de contacto con el hueso mayor, reducen la tension que le
llega al mismo ante una aplicacién de carga. Asimismo, estas espiras, a
semejanza de las en “V”, reducen las fuerzas laterales provocando una
resultante hacia el hueso con un componente mas axial respecto al eje
del implante, que, como es bien conocido, son mejor toleradas por el
hueso peri-implantario. Asi, los implantes con espiras en diente de sierra
son los que mejor toleran las fuerzas de traccion. Sin embargo, los
implantes con espiras cuadrangulares presentan tasas de éxito similares
en mandibula y maxilar, y se han reportado menores indices de éxito
para los disefios de implante con espiras en forma de “V” y para
implantes lisos, sin espiras (Steigenga et al, 2003). En los ultimos afios,
se han introducido disefios de implantes con doble o incluso triple espira,
con la finalidad de conseguir un roscado mas rapido en el lecho éseo,



Antecedentes y estado actual del tema

aumentar la estabilidad primaria y conseguir mayor superficie de
contacto (Steigenga et al, 2003).

fMﬁ(n 1T
L
i

FIGURA 5. Tipos de espira de los implantes dentales; de izquierda a derecha:
en “V”, cuadrangular, en contrafuerte, en contrafuerte inverso. Tomado de Abuhussein
et al, 2010.

Por otro lado, otra parte importante en el disefio de un implante es
el cuello o el modulo de la cresta, entendido como la regién del cuerpo
del implante disefada para recibir los componentes protésicos de un
sistema de implantes. En este area existe una plataforma de conexion,
donde encaja el pilar protésico, que debe ofrecer resistencia ante las
fuerzas oclusales. También suele existir un componente anti-rotatorio, el
cual puede extenderse hacia el interior del cuerpo del implante, en los
casos de implantes de conexion interna. Los estudios mediante analisis
de elementos finitos (Pérez-Pevida et al, 2016), coinciden en mostrar que
la zona de la cresta es en la que se produce, en mayor medida, la
transferencia de tension al hueso marginal peri-implantario. Asimismo, el
cuello del implante puede tener diferentes formas: paredes paralelas,
divergentes o convergentes. En teoria, cuellos de paredes paralelas
favorecen la transmision de fuerzas de cizalla, mientras que modulos
crestales con inclinaciones por encima de 20° con tratamientos de
superficie que favorezcan la osteointegracion, pueden disipar mejor la

transmision de fuerzas de tensidon y compresion al hueso circundante,
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disminuyendo el riesgo de pérdida 6sea (Misch and Bidez, 1999). Los
estudios clinicos indican una menor pérdida de hueso crestal alrededor
de los implantes con un cuello de paredes convergentes, en
concordancia con el concepto de estrechamiento de plataforma, donde
el diametro del pilar protésico es menor que la plataforma del implante
(Carinci et al, 2009). Estudios de analisis de elementos finitos también
confirman una menor transferencia de carga al hueso circundante con
los disefios de cuellos de implantes con paredes convergentes hacia
coronal (Aparna et al, 2012).

Ademas, también se comercializan disefios de implantes con micro-
espiras en su parte mas coronal. Este disefio fue concebido para disipar
de manera 6ptima las cargas a este nivel. Una revision sistematica sobre
este disefio de implantes concluy6 que la presencia de micro-espiras en
el area del moédulo de la cresta del implante contribuye de manera
positiva al contacto hueso-implante en las primeras fases de
osteointegracion y ademas se consigue preservar en mayor medida el
hueso crestal peri-implantario en comparacién con implantes sin micro-
espiras (Al-Thobity et al, 2017).

Albrektsson (Albrektsson et al, 1981) explicaba la importancia del
tratamiento superficial de los implantes para conseguir y mantener la
osteointegracion. Hoy en dia, fabricantes y clinicos citan numerosos
estudios en los que diferentes tratamientos de superficie aceleran el
proceso de osteointegracion (Karabuda et al, 2011; Zdllner et al, 2008;
Esposito et al, 2005). En esta linea, los implantes han evolucionado
desde las antigua superficies mecanizadas hasta las superficies rugosas
osteoconductivas que son las mas comunmente usadas en la actualidad.
En general, la rugosidad superficial se puede dividir en: macro-, micro-y
nano-rugosidad. La macro-rugosidad es la que supera los 10 ym, las
micro-rugosidades estan en un rango entre 1-10 ym. Se han usado
numerosas técnicas para conseguir este tipo de micro-rugosidad
superficial: spray de plasma de titanio, arenado con particulas ceramicas,
grabado acido, anodizado,etc. Sin embargo, las nano-rugosidades que
oscilan entre 1-100 nm (Wilson et al, 2016) se consigue mediante
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procesos de adicidn o sustraccion. Los procesos de adicion incluyen
(Novaes et al, 2010):

-Superficies tratadas con spray de plasma de titanio: consiste en
inyectar polvo de titanio en un plasma a alta temperatura. Estas
particulas de titanio se proyectan sobre la superficie del implante y
se fusionan. Estas superficies poseen una micro-rugosidad media
de 7 uym.

- Adicion de hidroxiapatita: los resultados a largo plazo de este tipo

de superficies han sido poco satisfactorios.

- Oftros: recubrimientos de fosfatos calcicos, deposicion de iones y

oxidacion.
Las técnicas de sustraccion incluyen:

- Electro-pulido: la superficie del implante es tratada electro-
quimicamente por inmersion en un bafo electrolitico a través del

cual pasa una corriente eléctrica.

- Arenado/chorreado: se lleva a cabo mediante la propulsion de
particulas de silica, alumina, 6xido de titanio o fosfato calcico por

ejemplo.

- Pasivado acido: los agentes mas comunmente usados son el

acido nitrico, fluorhidrico, sulfurico y combinaciones entre ellos.

- Tratamiento mediante laser: se realizan “ralladuras” en el implante

mediante laser.

Por otro lado, los implantes con superficie rugosa comparado a no
rugosa han demostrado una osteointegracion mas rapida, mayor % de
contacto hueso-implante, mayor resistencia a las fuerzas de cizalla y
valores mas altos de resistencia al torque de desinsercion (Aljateeli and
Wang, 2013). Ademas, las superficies con micro-rugosidades son

capaces de estimular la diferenciacion osteoblastica (Aljateeli and Wang,

2
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2013). Recientemente se han introducido nuevas modificaciones de
superficie mediante la adicion de biomoléculas, como por ejemplo
proteinas morfogenéticas éseas, dando lugar a las nuevas superficies

biomiméticas (Novaes et al, 2010; Aljateeli and Wang, 2013).

En cuanto al material de los implantes, el titanio es el material mas
estudiado y de eleccion, debido a su biocompatibilidad, dureza, ductilidad
y resistencia a la corrosion (Albrektsson et al,1981; Bahat et al, 2010;
Esposito et al, 2005). El titanio puro sufre una transformacién alotrépica
a 883°C de temperatura, pasando de una estructura hexagonal
compacta (fase a) a una estructura cubica centrada en el cuerpo mas
ductil (fase B). Esta temperatura de transformacion se ve influida por los
elementos adicionales con los que el titanio forme aleacion, dando lugar
de este modo a una gran variedad de transformaciones de fase y micro-
estructuras con el fin de mejorar sus propiedades mecanicas (Kaur and
Singh, 2019). En esta linea, en los ultimos afos se han introducido
aleaciones de titanio con propiedades mecanicas mejoradas. Titanio-
6Aluminio-4Vanadio (Ti6Al4V) y Titanio-Circonio (Ti-Zr) son las mas
comunes (Bosshardt et al, 2017). Aunque el circonio es un material de
uso frecuente por los profesionales, las propiedades mecanicas de los
implantes con aleacion de Ti-Zr tienen un modulo de Young entre 102-
104.7 GPa y un coeficiente de Poisson de 0.33 similares a los implantes
de aleacion Ti6Al4V. Sin embargo a pesar de esta similitud, en estudios
animales se ha observado un mayor contacto hueso-implante a las 6
semanas para los implantes de aleacion de Ti-Zr comparado a otras
aleaciones (Brizuela et al, 2017), lo que no es confirmado en otros

estudios al no encontrar diferencias significativas (Bosshardt et al, 2017).

El oxido de circonio estabilizado con itrio es el material mas
recientemente introducido. Su ventaja principal respecto al titanio y sus
aleaciones es su color blanco (Bosshardt et al, 2017). Supone una
alternativa prometedora al titanio, con una mejor respuesta de los tejidos
blandos  peri-implantarios,  mayor  biocompatibilidad y una

osteointegracion similar. Sin embargo, son necesarios mas estudios
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clinicos a largo plazo para validar este material como alternativa fiable al

titanio (Sivaraman et al, 2018).

Por ultimo, en la busqueda de un material con propiedades
elasticas mas similares al hueso ha surgido la polieter-eter-cetona,
también conocida como PEEK, para su uso como biomaterial en la
fabricacion de implantes. Desde su aparicién en 1998 como material para
implantes a largo plazo ha mostrado también un buen comportamiento.
Si se refuerza con fibra de carbono, su modulo elastico puede variar
desde 3.6 GPa hasta 18 GPa, similar al hueso cortical (Schwitalla and
Muller, 2013).

2.1.2 De la oseointegracion

La oseointegracion fue definida por primera vez por Branemark en
1985 (Branemark et al, 1985) como “la conexién directa, estructural y
funcional entre el hueso vivo y la superficie de un implante de titanio
sometido a carga”. Posteriormente, es definida en 1993 por The
Academy of Prosthodontics en su glosario de términos prostodonticos
como “la unién aparentemente directa del tejido éseo con un material
aloplastico inerte sin la intervencion del tejido conectivo”. Actualmente,
se considera a la osteointegracidon el fendmeno de aposicion directa de
hueso sobre una superficie implantaria, la cual es sometida a una
adaptacion estructural en respuesta a una carga mecanica (Schenk et al,
2006).

La osteointegracion, al igual que la curacion de cualquier herida,
tiene 4 fases: hemostasia, fase inflamatoria, fase proliferativa, y fase de

remodelacion.

- Hemostasia: comienza con el trauma provocado por el fresado 6seo
previo a la colocacion del implante. La duracion de esta fase va desde
minutos hasta horas. Las proteinas de la matriz, y los factores de

crecimiento y de diferenciacion almacenados en la matriz 6sea se
4
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convierten solubles y se activan. Inmediatamente después de la
colocacion del implante, su superficie interactua 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 proteinas sobre la superficie del implante. Una
vez se han depositado estas proteinas sobre la superficie implantaria,
las células ya se pueden unir a ella y de hecho estas proteinas
cumpliran un papel importante en la fijacion de osteoblastos en la fase
proliferativa. Finalmente, la degranulacion plaquetaria dara lugar al
inicio de la fase inflamatoria (Terheyden et al, 2012).

- Fase inflamatoria: comienza aproximadamente a los 10 minutos tras
la cirugia y se mantiene durante los primeros dias. Esta fase tiene lugar
cuando empieza la degranulacién plaquetaria. Estas liberan factores de
crecimiento, bradiquinina (que aumenta la permeabilidad vascular) e
histamina (que disminuye la velocidad del flujo sanguineo e induce
hiperemia). En esta fase se produce una vasodilatacion clinicamente
detectable, tumefaccién 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 eliminacion
bacteriana y de los restos de tejido, los macrofagos secretan factores
de crecimiento fibrogénicos y angiogénicos y se produce una activacion
de los fibroblastos, que mediante una serie de mecanismos, son
capaces de llegar al area de la herida y dan lugar al comienzo de la
fase proliferativa (Terheyden et al, 2012).

- Fase proliferativa: esta fase se caracteriza por la formacion de nueva
matriz extracelular y angiogénesis. Se forma tejido de granulacion. Esta
fase durara entre dias y pocas semanas. Estimulados por los factores
de crecimiento de fibroblastos secretados por los macrofagos, los
fibroblastos de los tejidos sanos circundantes migran al interior del
coagulo sanguineo. Estos fibroblastos crean tuneles a través de la

5
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matriz extracelular provisional de la fibrina del coagulo mediante la
secrecion de metaloproteinasas de la matriz y van reemplazando esta
matriz provisional. De forma paralela, se estimula la angiogénesis
mediante hipoxia, que atrae a los macrofagos, los cuales expresan
factores de crecimiento endotelial, que estimulan la produccion de
precursores de células endoteliales. Por otro lado, los pericitos eliminan
la lamina basal de los vasos. Se van creando tubos mediante la
organizacion de las células endoteliales y finalmente estos se conectan
a vasos ya existentes creandose una nueva anastomosis vascular a
través de la cual puede empezar a discurrir el flujo sanguineo. La
angiogénesis es condicion sine qua non para que se dé la
osteogénesis. Solo se formara nuevo hueso en contacto directo con los
vasos sanguineos. Las células de hueso maduro no son capaces de
sobrevivir a mas de 200 ym de un vaso sanguineo. Ademas la
neoformacion 6sea necesita de un ambiente mecanicamente estable.
Las células osteoprogenitoras, las cuales se hallan en casi todas las
superficies libres de los huesos (endostio, capa interna del periostio,
trabéculas de cartilago calcificado), se adhieren a la superficie de los
implantes a través de integrinas. Las integrinas se unen a su vez a
proteinas de la matriz extracelular como la fibronectina; de modo que
las células 6seas no se unen de forma directa a la superficie del
implante, sino que lo hacen a las proteinas que se adhieren a ésta. Tras
la union 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 intima union entre implante y hueso, con un minimo micro-
movimiento entre las partes. Uno de los requisitos principales para
conseguir la osteointegracion de los implantes es la consecucion de
una estabilidad primaria suficiente para que el implante no sufra micro-
movimientos mayores a 100-150um, los cuales podrian conducir a la
fractura de los capilares neoformados, (Szmukler-Moncler et al, 1998;
Brunski JB, 1993), produciendo una encapsulacion fibrosa del mismo.
Este micro-movimiento es dependiente en esta primera fase de

osteointegracion del anclaje mecanico que consigue el implante con el
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hueso en el momento de su colocacién. En la primera semana tras la
colocacion del implante comienza la neoformacion 6sea. El hueso que
se forma tras la creacion de la herida es tejido 6seo inmaduro reticular,
el cual se caracteriza histolégicamente por la disposicion disparalela de
sus fibras colagenas, orientadas de manera aleatoria. Este tejido 6seo
crece a lo largo de las superficies Oseas ya existentes y de las
superficies de los implantes hacia los valles de las espiras. La
neoformacion ésea comienza por la secrecion de matriz colagena por
parte de los osteoblastos. En un inicio se secreta colageno tipo |l
(debido a que en los alveolos maxilares se produce un proceso de
osificacién intramembranoso). Finalmente, esta matriz se mineralizara

por la hidroxiapatita (Terheyden et al, 2012).

- Fase de remodelacion: durante esta fase el tejido 6seo inmaduro
reticulado inicial, es eliminado por los osteoclastos y ,reemplazado por
hueso lamelar, cuyas fibras colagenas en este caso, se orientan de
forma paralela a la parte mas externa de las espiras del implante. Los
osteoclastos aparecen en la herida a los pocos dias. Esta fase puede
durar afnos, produciéndose de forma constante una neoformacion 6sea
orientada a la carga. El hueso lamelar, se fija a las crestas de las
espiras del implante. Este nuevo hueso trabecular formado se
dispondra de manera aleatoria en los casos en los que no sufra carga,
y en el momento en el que el implante empiece a recibir fuerzas
funcionales las trabéculas se orientaran en funcién de las mismas con
una forma similar a los arcos de una catedral gética. Los osteoclastos
y osteoblastos interactuan de manera dependiente. El llamado balance
0seo es necesario, ya que sino, el esqueleto se volveria mas poroso
(osteopénico) o demasiado denso (osteopetroso). Inicialmente, la
accion de los osteoclastos depende del osteoblasto, que controla la
osteoclastogénesis mediante el balance entre el ligando del receptor
activador del factor nuclear Kappa-b (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
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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 sanguineo principal, llamado
conducto de Havers. De este modo, el hueso neoformado se orienta en
funcién de la carga. Los estimulos mecanicos se traducen en una seial
mediada por citoquinas que controlan la accion del osteoblasto. Este
fendbmeno, denominado mecano-transduccion, es mediada por el
osteocito. Este, posee estrechas prolongaciones citoplasmaticas
conocidas como canaliculos, a través de los cuales discurre liquido
intersticial. Las cargas que se trasladan al hueso provocan cambios de
gradiente en este fluido estimulando los cilios primarios de la membrana
celular induciendo sefales intra-celulares. Estas sefiales se propagan
a los osteocitos vecinos mediante sus conexiones celulares. Ademas,
los osteocitos también pueden inhibir a los osteoblastos a través de la

esclerostina (Terheyden et al, 2012; Insua et al, 2017).

Por otro lado, en el complejo mecanismo de la oseointegracion
existen varios factores que pueden afectarla negativamente. En 1981,
Albrektsson (Albrektsson et al, 1981) identificd 6 factores de influencia:
el estado del lecho implantario, las condiciones de carga, la técnica
quirurgica, el macro-disefio del implante, el tipo de superficie y el material
del implante. Para asegurar la correcta osteointegracion de un implante,
es necesario contar con un lecho 6seo implantario sano y con un buen
aporte sanguineo, el cual nos asegurara a su vez el aporte celular y de
proteinas necesarias que desencadenaran el fendmeno de la
osteointegracion descrito en el apartado anterior. Ademas, éste esta
condicionado por el estado de salud del paciente, habitos tabaquicos y
medicaciones previas y actuales (Bahat and Sullivan, 2010). En esta
linea, el area ésea receptora ha sido motivo de especial atencidn durante
los ultimos afos, 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 sanguineo y recambio

[V§}
Co



Antecedentes y estado actual del tema

celular para orientar las trabéculas 6seas en funcion de la carga (Davies
JE, 2003).

Las diferencias en la macro-arquitectura 6sea han dado lugar a
diferentes clasificaciones de los tipos de hueso en implantologia en
funcién de la proporcidn de hueso cortical y trabecular, donde el hueso
tipo | es un hueso altamente cortical, como en el area mandibular
anterior; el hueso tipo Il es predominantemente cortical, pero con cierta
presencia medular; el hueso tipo Ill, predominantemente trabecular pero
con algo de hueso cortical y por ultimo, el hueso tipo IV, basicamente
trabecular con escasa presencia de hueso cortical, como el que podemos
encontrar en el maxilar posterior (Leckholm and Zarb 1985; Misch CE,
1989). Esta clasificacion, ademas de otras, se puede utilizar para
establecer criterios de calidad 6sea mecanica, ya que en huesos con
mayor proporcion cortical conseguiremos una mayor estabilidad inicial
de nuestros implantes, sin embargo, los huesos tipo IV, poseen una
mayor vascularizacion, recambio celular e indice de remodelacion osea,
caracteristicas que hacen de este tipo de hueso, un tejido biolégicamente
mas activo. Asi pues, en hueso tipo lll, un estudio de experimentacion
animal en modelo murino concluyé que se conseguia una
osteointegracion mas eficiente comparando con huesos tipo |.
Encontraron una mayor proliferacion celular, mayor indice de
remodelacion, mayor numero de células osteprogenitoras y mayor
sefalizacion Wnt, indicadores de una rapida curacién de la osteotomia y
una rapida osteointegraciéon en comparacion con los huesos tipo | (Li et
al, 2017).

El hueso trabecular o esponjoso posee un area superficial mayor
comparado al hueso cortical. Ademas de células osteoprogenitoras
mesenquimales, las cuales pueden dar lugar a osteoblastos, la médula
Osea también posee una rica vascularizacion capaz de suministrar tanto
precursores de osteoclastos (necesarios para la remodelacién), como la
poblacion endotelial necesaria para la angiogénesis. Por lo tanto, no nos
deberia sorprender que el hueso trabecular pueda ser remodelado de
una manera mucho mas rapida que el hueso cortical. Desde esta
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perspectiva, por lo tanto, el hueso trabecular representa un tejido
biolégicamente superior, idealmente desarrollado para una curacion
Osea rapida (peri-implantaria), en comparacion con el patron de curacion
de remodelacion lenta tipico del hueso cortical, y definitivamente no
deberia considerarse como un hueso de “baja calidad” (Davies JE,
2003). La osteointegraciéon en areas de hueso tipo Ill y IV en tiempos
convencionales (2 meses o menos) ha sido documentada mediante
analisis histolégicos en los que se cuantificaba el contacto hueso-
implante en series de casos en humanos (lezzi et al, 2005).

Albrektsson y cols determinaron que someter un implante a carga
antes de los 3-4 meses de su colocacion podria comprometer su
osteointegracion (Albrektsson et al, 1981). Hoy en dia, se considera que
la carga inmediata y temprana de los implantes no impide su correcta
osteointegracién (Esposito et al, 2007; Esposito et al, 2013). Esto es asi
siempre que no se sobrepase el umbral de micro-movimiento estimado
entre 100-150 pym aproximadamente (Szmukler-Moncler et al, 1998;
Brunski JB, 1993), el cual es directamente dependiente de la estabilidad
primaria que alcance ese implante durante su insercion. En un estudio in
vitro en costillas de vaca, Brizuela y cols comprobaron que para superar
los 150 ym de micro-movimiento el torque de insercion alcanzado debia

de ser menor a 11.57 Ny el valor ISQ inferior a 57 (Brizuela et al, 2015).

Por otro lado, las revisiones sistematicas de Esposito y cols indican
que para poder llevar a cabo un protocolo de carga inmediata
deberiamos alcanzar, al menos, un torque de insercion de 35 N/cm?
(Esposito et al, 2013); para conseguir una alta estabilidad primaria, se
puede utilizar, por ejemplo, un protocolo de infra-fresado. En cuanto al
contacto oclusal en las protesis provisionales con carga inmediata no se
encontraron diferencias entre dejar estas restauraciones con contacto
oclusal o sin él. Es bien sabido, sin embargo, que aunque se dejen estas
restauraciones sin contacto oclusal, durante la funcion masticatoria

también entraran en contacto.
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Es necesario realizar una técnica quirurgica lo menos invasiva
posible con un manejo correcto de tejidos duros y blandos. Se debe
mantener el campo aséptico, refrigerar las fresas durante la preparacion
del lecho para evitar la necrosis 6sea y mantener el aporte sanguineo
(Bahat and Sullivan, 2010). Un exceso de calor durante el fresado
provocaria dafos en el recambio 6éseo causando hiperemia, necrosis,
fibrosis, degeneracion osteocitica y aumentando la actividad
osteoclastica. Temperaturas entre 56°-70° C son perjudiciales para el
hueso, debido a que se provoca la desnaturalizacion de la fosfatasa
alcalina. Ademas, si se mantiene una temperatura de entre 44-47°C se
provocara también dafio en el tejido 6seo. Se considera que el limite para
evitar la necrosis 6sea son 47°C (Tehemar SH, 1999). Para sobrepasarlo
hay que tener en consideracion aquellos factores que puedan provocar
el aumento de temperatura del hueso durante el fresado del lecho tales
como: - respecto al operador (la presion ejercida, el estado de las fresas,
los movimientos durante el fresado y la velocidad y el tiempo de fresado);
-respecto al fabricante (el disefio y el filo de las fresas, el sistema de
implantes, y el sistema de irrigacién); respecto al hueso donde va a ser
colocado el implante (el grosor de la cortical y la densidad 6sea, asi como
la profundidad de fresado).

Para conseguir una optima estabilidad primaria en areas de poca
densidad 6sea se ha indicado un protocolo de infra-fresado. Consiste en
usar como fresa final una de un diametro menor que la que se
recomienda para ese sistema. De esta manera se puede conseguir una
reduccion del micro-movimiento implantario, ya que en el momento de la
colocaciéon del implante, éste compacta el hueso contra las paredes
incrementando asi su densidad, sin embargo una revision sistematica de
Shadid y cols concluyé que no hay evidencia probada para determinar
este hecho (Shadid et al, 2014). Por otro lado, cuando se utilizan
implantes cénicos, el uso de fresas conicas para la preparacion del lecho
provoca una mayor estabilidad primaria que cuando se usan fresas de
paredes paralelas. La ventaja principal de esta técnica es una

preparacion del lecho mas rapida, con un aumento de temperatura
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minimo. Su desventaja mas importante radica en la imposibilidad de
corregir la direccion del lecho del implante una vez fresado (Wilson et al,
2016). Tampoco se han encontrado diferencias a nivel de pérdida ésea
marginal en los casos en los que se usa un protocolo de fresado
consistente en multiples pasos de fresa con aumentos de diametro
progresivos, o el uso de una unica fresa (Wilson et al, 2016). También se
ha indicado en estos casos el uso de osteotomos para la preparacion del
lecho implantario. En esta misma revisidon se indica que existe una
correlacion positiva entre el uso de osteotomos y la estabilidad primaria
conseguida. Esto puede ser debido a cambios producidos en la micro-
morfologia del hueso trabecular peri-implantario causados por la
condensacion apico-lateral ocasionada 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 éseo peri-
implantario. Por otro lado, no se encontraron diferencias entre el fresado
convencional y el uso de osteotomos respecto a la estabilidad
secundaria, ni a los 3 ni a los 6 meses tras la cirugia. Solo un estudio de
los revisados (Markovic et al, 2013) encontré diferencias significativas en
los valores de estabilidad secundaria para las preparaciones realizadas
mediante osteotomos tras 3 meses de observacion. Esto se podria
explicar porque si se realizan presiones excesivas por encima de 20 MPa
podrian desplazar los espacios medulares éseos, alterando el aporte
sanguineo y, por lo tanto, el hueso necesitaria un tiempo mayor para la
angiogénesis y para la reparacion de este hueso dafado (Shadid et al,
2014). La preparacion ultrasonica del lecho peri-implantario mediante
bisturi piezo-eléctrico tampoco demostréo tener incidencia en la
estabilidad primaria alcanzada, comparando con el fresado convencional
(Shadid et al, 2014).

En los ultimos afos también se ha postulado la posibilidad de llevar
a cabo cirugias implantolégicas sin necesidad de levantamiento de
colgajo. Este tipo de abordaje ahorra tiempo de intervencion, de
cicatrizacion y mejora el post-operatorio del paciente. Se encontré una
correlacion positiva entre esta técnica y la estabilidad primaria y
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secundaria obtenidas a los 3 meses de la cirugia. Esto se podria explicar
porque el hecho de levantar un colgajo podria tener cierto impacto en la
remodelacion 6sea 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 ademas presenta

menores signos de inflamacion (Shadid et al, 2014).

2.1.3 De las prétesis implanto-soportadas

Actualmente, cualquier paciente con cualquier tipo de edentulismo,
sea unitario, parcial o total, puede ser tratado mediante protesis implanto-
soportadas, bien con un numero de implantes menor al numero total de
dientes ausentes, o bien mediante la reposicion de cada diente perdido
con un implante. En cualquier caso, son protesis parciales fijas,
generalmente ferulizando todos los implantes a excepcion de las
ausencias de un solo diente, las cuales se rehabilitan mediante una
protesis fija unitaria cementada o atornillada, al igual que las protesis
citadas anteriormente. En los casos de edentulismo total, rehabilitar
pacientes supone la indicacion de protesis fijas de arco completo en
metal-porcelana o en metal-resina (prétesis hibridas) o bien removibles
(sobredentaduras soportadas por dos o mas implantes y con un sistema
de retencion a base de ataches axiales o en barra) (Misch CE, 2005).

El material restaurador por excelencia, tanto en protesis fija
convencional como en protesis implanto-soportada ha sido la metal-
ceramica (Tan et al, 2004). Los intentos por mejorar las propiedades
estéticas de los materiales hicieron que se desarrollaran sistemas
completamente ceramicos, bien con una combinacion de nucleo y
recubrimiento o bien en un unico bloque (monolitico) (Pjetursson et al,
2015). Inicialmente se introdujeron ceramicas feldespaticas, que cuentan
en su estructura con una alta proporcion de fase vitrea, por lo que
presentan unas altas propiedades estéticas pero sus propiedades

mecanicas son insuficientes para ciertos casos, ya que su resistencia a
4
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la flexién no supera los 90 MPa (Pjetursson et al, 2015; Powers and
Wataha, 2016). Posteriormente, comenzaron a implementarse las
propiedades de resistencia a la fractura de los sistemas ceramicos
introduciendo en su composicion una mayor proporcion de fase
cristalina, desde las ceramicas de disilicato de litio hasta el diéxido de
circonio, el cual puede usarse como nucleo con recubrimiento de

ceramica feldespatica o de forma monolitica.

El circonio (Zr), como elemento, se situa en el grupo de los metales
en la tabla periddica, por lo que posee unas caracteristicas comunes a
este grupo en cuanto a resistencia, comportamiento 6ptico y quimico. En
la naturaleza se encuentra formando parte de minerales como el circon
o silicato de circonio (ZrSiO4), o la badeleyita. Esta ultima es de donde
se extrae el dioxido de circonio (ZrO2), que es el que se utiliza en
odontologia. Presenta tres formas polimorficas, en funcion de la
temperatura. La monoclinica, estable a temperatura ambiente, tetragonal
cuando alcanza los 1170°C y cubica a partir de los 2370°C, antes de
alcanzar la temperatura de fusién (2680°C). Estas formas estan
directamente relacionadas con la principal propiedad del circonio,
llamado “refuerzo de transformacion”. Descubierto por Garvie en 1975,
explica como ante una zona de alto estrés mecanico como es la punta
de una grieta sufre una transformacion de fase cristalina, pasando de
forma tetragonal a monoclinica, adquiriendo un mayor volumen.
Conforme aumenta el volumen (3-5%), las fuerzas internas de
compresidon se superponen en el punto crucial de la fractura,
proporcionando resistencia y preservando la integridad marginal. Al
aumentarse localmente la resistencia del material se evita la propagacion

de la grieta (Agustin-Panadero R, 2012).

A dia de hoy el uso de las restauraciones con nucleo de circona y
recubrimiento ceramico se ha popularizado con buenos resultados
clinicos. Para coronas unitarias implanto-soportadas, este material
presenta un ratio de supervivencia del 97.6% a los 5 afios y del 83.8%
de éxito durante el mismo tiempo observacional, sin diferencias

significativas respecto a las restauraciones unitarias metal-ceramicas,
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con un 98.3% de supervivencia y un 87.7% de éxito, esto es, sin ningun
tipo de complicacion técnica durante su uso en boca. Una de las
complicaciones mas frecuentes es el desprendimiento de la ceramica de
recubrimiento, también conocido como “chipping”. Respecto a este
fendbmeno tampoco se hallaron diferencias significativas entre ambos
materiales, con un 2.9% y un 2.8% a los 5 afios para las coronas de
metal-ceramica y de circonio-ceramica respectivamente (Pjetursson et
al, 2018). En los casos de protesis parcial fija implanto-soportada metal-
ceramica la supervivencia a 5 anos es del 98.7% y del 93% para las de
circonio-ceramica, alcanzando en este caso diferencias significativas
entre ambos materiales. Respecto al porcentaje de éxito, las prétesis
parciales fijas metal-ceramicas alcanzaron un 84.9%, sin embargo, en la
literatura consultada no se encontraron referencias a los porcentajes de
exito de las proétesis parciales fijas de circona-ceramica. En este caso, de
nuevo la complicacion técnica mas observada fue el chipping, dandose
en mayor porcentaje en las restauraciones de circonio-ceramica. Las
fracturas catastroficas de las estructuras se dieron en menor medida,
siendo la circona-ceramica de nuevo el material mas afectado (Sailer et
al, 2018).

Por otro lado, tambien hay que tener en cuenta los distintos tipos
de materiales existentes para la elaboracidn de restauraciones
provisionales implanto-soportadas. Tradicionalmente se han usado
materiales acrilicos o resinas de composite, incluso, en algunos casos
estructuras metalicas con recubrimientos de resinas o acrilicos; sin
embargo, y debido al auge de la tecnologia CAD-CAM, en los ultimos
afos se han introducido materiales basados en polimeros de alta
densidad como el poli-metil metacrilato (PMMA) o polimeros basados en
composite como el composite de polimero de acrilato (CPA), el cual
empleamos en este estudio (resistencia la flexion: 80 MPa; mddulo
elastico: 2800 MPa) . Estos materiales ofrecen en comparacion con los
tradicionalmente  usados, una mayor resistencia, ajuste,
biocompatibilidad y durabilidad (Siadat et al, 2017). Este material es el

que tiene la menor resistencia a la flexion y el menor modulo elastico de
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los materiales acrilicos o de composite de fabricacion CAD-CAM
(Abdullah et al, 2018), incluso con menor resistencia a la flexién que los
materiales bis-acrilicos autopolimerizables utilizados comunmente en la
elaboracion de provisionales de manera directa en clinica (Yao et al,
2014). No obstante, este material presenta un buen comportamiento
clinico cuando se usa en protesis parciales fijas provisionales dento-
soportadas de 3-4 unidades hasta un afio de uso, siendo la complicacion
mas habitual el descementado de las mismas. No se recomienda su uso
en dientes con compromiso bioldgico, tramos largos o voladizos, por la
alta prevalencia de fracasos tempranos (Huettig et al, 2016).

2.2 DE LAS FUERZAS OCLUSALES

La principal funcion de un implante una vez osteointegrado es
retener y soportar una protesis dental del tipo que sea, sin pérdida 6sea
peri-implantaria que conduzca a su fracaso. Factores biomecanicos
(fuerzas de sobrecarga oclusal), infecciosos/inflamatorios (peri-
implantitis) o una combinacion de ambos, son los responsables de la
pérdida Osea alrededor de los implantes. En el aspecto etioldgico
biomecanico, toda protesis implanto-soportada estda sometida a una
actividad funcional (masticacion y deglucién) y parafuncional (bruxismo
y otros malos habitos orales) con fuerzas de diferente intensidad, tipo
(compresion, traccion y cizallamiento) y caracteristicas (dinamicidad,
direccion, etc.) que se transmiten al complejo implante-hueso peri-
implantario en forma de estrés/tension provocando una determinada
respuesta, que es, en cualquier caso diferente a la que ocurre en el caso
de dientes naturales por la existencia de un ligamento periodontal. Los
implantes no poseen un ligamento periodontal que les permita disipar
tensién y sélo cuentan con el comportamiento elastico del propio hueso.
Debido a esta caracteristica de “inmovilidad”, ante la aplicaciéon de una
fuerza, y a las diferentes propiedades elasticas de los dos materiales en
contacto (implante y hueso), el estrés generado comienza en el primer

punto en contacto entre los dos elementos en cuestion, en este caso el

46



Antecedentes y estado actual del tema

hueso crestal peri-implantario/implante, disipandose hacia apical. Esto
es denominado en ingenieria como el fendbmeno de analisis de haz
complejo. La importancia biomecanica de las caracteristicas oclusales

necesita una mayor aclaracion.

Asi, en cuanto a la dinamica de las fuerzas, estas pueden ser
estaticas o dinamicas. Una carga estatica se aplica con lentitud, para
evitar efectos vibratorios o dinamicos en la estructura. La carga aumenta
de forma gradual desde cero hasta su valor maximo y después se
mantiene constante, sin ser retirada ni repetida un numero excesivo de
veces y por tanto carece de efectos dinamicos o de inercia debidos al
movimiento (Martin and Severns, 2004). Una carga dinamica hace
referencia a una aplicacion repentina de la carga, donde el tiempo es
practicamente cero y es por definicion aquella que se aplica cuando se
produce un movimiento o efecto de inercia (Vega JM, 1996). Una carga
dinamica puede tener muchas formas; las cargas de impacto se aplican
y retiran de manera repentina y las cargas fluctuantes se mantienen mas
tiempo y su intensidad varia continuamente (Duyck et al, 2001). En
cuanto al tipo de de fuerza y estrés transmitido, estas pueden ser de
traccion, compresion o cizalla. Cuando una fuerza externa actua sobre
un cuerpo, se producira una tension/estrés en dicho cuerpo, igual a la
fuerza aplicada dividida por el area sobre la que actua y se representa
mediante la férmula o=F/S. Las fuerzas de traccion son aquellas que
tienden a estirar un cuerpo y, por lo tanto, siempre tiene como resultado
una deformacion del mismo por traccion del cuerpo sobre el que actua.
Las fuerzas de compresion son aquellas provocadas por una carga que
tiende a acortar o comprimir un cuerpo y que va acompafiada de una
deformacion por compresion. Las fuerzas de cizalla son aquellas que
ocasionan el desplazamiento de un cuerpo sobre otro. Por otro lado, la
distribucion de la fuerza entre los componentes que constituyen un
sistema dependera, como se explica anteriormente, de la relativa
rigidez/elasticidad de cada componente (Weinnberg LA, 1993).
Asimismo, una fuerza aplicada sobre un cuerpo puede dar lugar a un

desplazamiento lineal/rotacional, estrés/deformacion o ambos.
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Estrés/deformaciéon son un binomio inseparable, representada su
relacion para una mejor comprension en la grafica de la curva
estrés/deformacion, FIGURA 6. De este modo, un cuerpo se comportara
de manera elastica cuando la deformacion que sufra ante la aplicacion
de una carga sea dentro de su limite elastico, es decir, si al retirar las
fuerzas aplicadas recupera su forma y dimension. Por el contrario un
cuerpo puede sufrir una deformacion plastica si ésta es permanente y no
se recupera tras retirar la fuerza que la ha provocado. Ambos,
presion/estrés/tension (o) y deformacion (¢) se relacionan entre si
mediante la llamada Ley de Hooke, donde o=E-¢ y E es el modulo de
elasticidad o modulo de Young del cuerpo al que se le aplica la fuerza.
Esta constante es caracteristica de cada cuerpo y cuanto mayor sea su
valor menor sera la deformacion del cuerpo para una tension
determinada. Por lo tanto, la cantidad de deformacion que puede
experimentar un cuerpo bajo una fuerza determinada depende de su
rigidez/modulo de elasticidad, de tal forma que aquellos menos rigidos o
menos resistentes sufriran mayor deformacién y viceversa. Asi, un
modulo de Young correspondera a materiales rigidos, que necesitaran
de fuerzas mayores para ser deformados (Powers and Wataha, 2016).
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FIGURA 6. Curva tension/deformacion para un determinado material.

Ademas, trasladando estos principios mecanicos al aparato
estomatognatico, la fuerza/carga oclusal que se aplica a una
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restauracion implanto-soportada podria representarse graficamente
(como toda fuerza) como un vector (direccion y longitud) que se puede
descomponer en dos componentes: uno axial paralelo al eje mayor del
diente o implante, y otro horizontal u oblicuo respecto al citado eje.
Biolégicamente, la menor capacidad lesiva de estas fuerzas viene
determinada por el llamado momento de rotacion (M=F x d), cuya
representacion grafica es un rectangulo, siendo uno de sus lados el
vector fuerza (F) y el otro la distancia vertical (d) al eje mayor del
diente/implante; luego a mayor momento de rotacion, mayor capacidad
lesiva. No obstante, las diferentes caracteristicas entre dientes e
implantes como elementos de retencion/soporte de las prétesis, pueden
marcar alguna diferencia en el comportamiento biomecanico y en la
transferencia de estrés en complejo protesis/implante/hueso. Este
momento de rotacion aumentara cuando (Eraslan et al, 2005; Baggi et
al, 2008; Anlberg et al, 2003):

- Cuanto mayor sea la distancia desde el punto de aplicacion de la
carga hasta el centro de rotacion.

- Cuanto mayor sea la magnitud de la carga aplicada.

- Cuando aumente el angulo formado por la direccién de la fuerza

con el eje longitudinal del implante.

- Cuanto mas se aleje de 90° el angulo formado por la fuerza y la
superficie de aplicacion.

- Cuando aumente en horizontal el punto de aplicacién de la fuerza

y el centro del implante.

Los implantes tienen una unién funcional al hueso sin espacio ni
ligamento periodontal, con la consecuencia de la pérdida de su funcion
de amortiguacion de impactos ademas de la movilidad y la disminucion
de propioceptores 0 mecano-receptores en cantidad y calidad. Esto hace
que ante una carga, el sistema implante-hueso se comporte como una

estructura rigida dando lugar a un efecto de palanca ademas del
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momento de rotacion. No obstante, los implantes osteointegrados no son
inmoviles al 100%. Si los valores medios medios de desplazamiento axial
de un diente oscilan entre 25-100 um, el de los implantes es de 3-5 pm
(Sekine et al, 1986; Schulte W, 1995). Ademas, este micro-movimiento
es dependiente del comportamiento elastico del hueso. La diferencia de
propiocepcion entre dientes e implantes va a hacer que los primeros
sean capaces de percibir interferencias de 20 ym, mientras que los
implantes lo haran con 48 um (Jacobs and Steenberghe, 1991).
Hammerle y cols (Hammerle et al, 1995) obtuvieron resultados similares
en la percepcion tactil de implantes (100.6 g) y dientes (11.5 g). De los
tipos de fuerza que pueden actuar sobre prétesis/implantes, las fuerzas
de compresion son bien toleradas por dientes e implantes debido a su
componente principalmente axial. Las fuerzas de traccién son mal
soportadas tanto por el implante como por el hueso peri-implantario. Las
fuerzas que peor soportan tanto dientes como implantes son las fuerzas
de cizallamiento, cuyo componente horizontal producen momentos de
rotacion que transfieren altos valores de tensién al sistema (Eraslan et
al, 2010). El hueso es mas resistente a las fuerzas de compresion, un
30% mas débil frente a las cargas de traccién y un 65% aun mas débil

ante las fuerzas de cizallamiento (Gibbs et al,1986).

La magnitud de la fuerza es un factor primordial en la transferencia
de estrés al sistema protesis/implante/hueso, sean tanto cargas estaticas
como dinamicas. Un ejemplo de fuerza estatica es la sobrecarga que
genera un paciente bruxista durante el apretamiento, ya que producira
una fuerza de una intensidad mas o menos constante y sostenida en el
tiempo (Cano et al, 2007). Por otro lado, un ejemplo de carga oclusal
dinamica seria la que generamos durante la masticacion, ya que se
producen cargas sucesivas en un corto periodo de tiempo (Cano et al,
2007). Por otro lado, la magnitud de la fuerza oclusal es un factor variable
dentro de la poblacion. En estudios poblacionales es frecuente
determinar la fuerza maxima de oclusion, debido a su repetibilidad
(Mericske-Stern et al, 2000). Sin embargo, una fuerza estatica no es

exactamente equiparable a las cargas masticatorias funcionales, pero si
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es orientativa para cuantificar la maxima fuerza que el sistema puede
recibir. Algunos estudios han cuantificado la fuerza maxima de oclusion
con una media en varones de 545.7 N y de 383.6 N en mujeres, con
maximos de 888 N y 576 N respectivamente (Raadsheer et al, 1999). Sin
embargo, un estudio clinico observacional mas reciente de Watanabe
(Watanabe et al, 2005) ha recogido en una muestra de pacientes
dentados adultos sanos una media mucho mayor, de hasta 1024 N. En
cualquier caso, la fuerza aplicada durante la masticacion presenta
valores considerablemente menores que los de la fuerza maxima de
oclusién (Peck CC, 2016). Por otro lado, se relaté que en una oclusion
normal se produce una distribucion simétrica bilateral de las cargas
oclusales y una fuerza de mordida mayor en los dientes posteriores que
en los anteriores (Peck CC, 2016), debido, entre otros factores, a que la
articulacién temporo-mandibular (ATM) funciona como una palanca de
clase lll, en la que el fulcro esta en las ATMs, la potencia en los
musculatura masticatoria y la resistencia en los dientes. Los resultados
del mismo trabajo de Watanabe del 2005 (Watanabe et al, 2005)
avalaron esta distribucidn y encontraron que el segundo molar soporta
una media del 25% del total de la fuerza aplicada en la arcada y el primer
molar un 15%. Van Eijden en 1991 (Van Eijden TM, 1991), corroboré de
nuevo en otro estudio una mayor distribucion de las cargas en los

sectores posteriores comparado con los anteriores.

Entre la variabilidad de factores que pueden influir en la magnitud
de la carga oclusal, se encuentra la naturaleza de la arcada antagonista.
Asi referido soélo a pacientes portadores de protesis implanto-soportadas
se han obtenido datos similares e incluso mayores que en la denticion
normal, sobre todo en pacientes totalmente edéntulos con
rehabilitaciones completas implanto-soportadas (Clelland et al, 1991;
Curtis et al, 2000). Otros estudios concluyeron que las fuerzas sobre este
tipo de restauraciones son hasta 3 veces superiores a las que se
producen con denticion natural (Helkimo et al, 1977). Algunos autores
explican este hecho por la ausencia de mecano-percepcion fina en los

pacientes portadores de implantes, en los cuales la ausencia de
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ligamento periodontal y sus mecano-receptores debe de ser sustituida
por una oseopercepcion en la que otros receptores se encargan de la
recogida de la informacion aferente (hueso, ATM, musculos, etc.) con la
subsiguiente adaptacidén del sistema nervioso central para modular la
respuesta, basado en un fendmeno de neuroplasticidad (Klineberg et al,
2012; Haroldson and Zarb, 1988; Falk et al, 1990). Esto puede explicar
que los pacientes rehabilitados con prétesis sobre implantes tienen una
deficiente adaptacion a la dureza del alimento, masticando con la misma
fuerza uno blando que uno duro (Grigoriadis et al, 2011; Svensson and
Trulsson, 2011). En resumen, la rehabilitacion de un paciente con una
prétesis de arco completo implanto-soportada va a suponer que su
fuerza de masticacién sea similar o incluso mayor a la ejercida a la
denticién natural, al contrario de lo que ocurre en pacientes portadores
de proétesis completas convencionales, que muestran menor fuerza de

masticacion que los pacientes dentados (Williams et al, 1985).

La direccion de la fuerza aplicada sobre una restauracion implanto-
soportada va a repercutir también sobre el estrés/deformacion total
transferido al sistema prétesis/implante/hueso, ya que, si esta no es
totalmente axial provocara un aumento en el momento de rotacion. El
analisis tridimensional de las tensiones explica que casi todas se
producen en la mitad coronal de la interfase entre implante/hueso. Se
producen menos tensiones con las cargas verticales que con las cargas
anguladas sobre los implantes. Las fuerzas laterales pueden provocar un
aumento del 50 al 200% de la compresion en el hueso peri-implantario
respecto a las cargas verticales y, las tensiones producidas por traccion
pueden producir aumentos de hasta diez veces. EI componente de
cizalla de una fuerza no existe en una carga axial, pero aumenta de forma
drastica a medida que aumenta la angulacion de la fuerza. La pérdida
inicial de hueso crestal peri-implantario se produce de manera similar
ante estos patrones de tensidn. Ademas, las cargas anguladas
aumentan la incidencia de complicaciones mecanico-técnicas como
aflojamiento de tornillos protésicos, descementado de restauraciones o

fractura de la porcelana de recubrimiento. Por estos motivos, la direccion
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de las fuerzas debe de ser uno de los factores a tener en cuenta durante
la planificacion para la colocacion de implantes. Normalmente, los
implantes del sector antero-superior no pueden ser colocados siguiendo
la direccion de las fuerzas oclusales. En la denticion natural, la
angulacion de la carga se situa aproximadamente a 12° en relacion con
la raiz del diente. Tras la pérdida de dicho diente, el hueso se reabsorbe
primero por vestibular, por lo que se producen, a menudo, defectos de
volumen 6seo en estas areas y, por ello, el apice del implante se suele
angular hacia la zona palatina. Sin embargo, en la zona de premolares
inferiores si se pueden orientar los implantes de manera correcta para
recibir una carga axial. En el area de molares inferiores, se suelen
colocar los implantes con una inclinacion hacia lingual con el fin de evitar
una perforacion en la fosa submandibular. Todas estas configuraciones
anatomicas van a influir sobre la angulacion de los implantes y el plan de
tratamiento. Por lo tanto, si las fuerzas de oclusion no son axiales al
cuerpo del implante, el odontélogo debe de tener en cuenta la colocacion
de mas implantes o de mayor diametro (Misch CE, 2005) .

Ademas de la la magnitud, direccion y dinamicidad de las cargas,
la duracién de las mismas también influye en la transferencia de estrés
al complejo implante/hueso. Como sobre este complejo pueden actuar
tanto cargas estaticas como dinamicas de duracion variable, es
necesaria una aclaracion: una carga estatica en cualquier sistema de
protesis implanto-soportada es la precarga producida por el apretamiento
de los tornillos protésicos que unen la restauracion al implante (Rangert
et al, 1989). Cuando se produce una falta de pasividad entre la
restauracion implanto-soportada y el implante o el punto de contacto con
dientes o restauraciones adyacentes es demasiado fuerte, se esta
provocando, de nuevo, una carga estatica en el sistema (Miyamoto et al,
2008). Ademas, en en casos de parafuncion, concretamente en el
bruxismo de Vvigilia, caracterizado por un fuerte y prolongado
apretamiento en maxima intercuspidacion, se producen de nuevo cargas
estaticas. En cambio, durante la funcion masticatoria normal, se suceden

cargas dinamicas con sucesivos impactos de corta duracion. Respecto
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al tiempo real en el que se aplican las fuerzas masticatorias sobre los
dientes o protesis, Graf (Graf and Geering, 1977) considera que no
supone mas de 9 minutos al dia mientras que otros autores consideran
una duracion mayor de entre 20-30 minutos (Choy and Kidd, 1988). Si a
esto se suma la fuerza que proviene de la musculatura perioral y de la
lengua durante los movimientos de deglucion, unos 480 diarios, el total
de las fuerzas naturales que inciden sobre los dientes no suelen superar

los 30 minutos para las funciones de masticacion y deglucion.

Ademas de lo anteriormente mencionado, las caracteristicas y
condiciones individuales de cada persona influiran en las cargas
oclusales sea en magnitud, direccion o duracidon. Uno de los factores
individuales que pueden modificar las condiciones de carga que se
producen en dientes y restauraciones es el habito parafuncional
(bruxismo), bien de vigilia o despierto, caracterizado principalmente por
un apretamiento prolongado en maxima intercuspidacion, o bien del
suefio, caracterizado por un movimiento de “rechinamiento”, mas
desfavorable para las restauraciones, ya que se introducen fuerzas
laterales o de cizalla (Bidez and Misch, 1992), pudiendo comprometer la
viabilidad de las rehabilitaciones implanto-soportadas (Kim et al, 2005).

Otro factor que cred controversia tiempo atras fue el uso de
restauraciones implanto-soportadas con una proporcion corona-implante
desfavorable; esto es, con coronas de una mayor longitud en relacién a
la longitud del implante colocado. Estos casos son tipicos sobre todo en
sectores posteriores por las limitaciones anatdmicas del seno maxilar en
la arcada superior, y del nervio dentario a nivel mandibular. Teniendo en
cuenta principios biomecanicos, en estos casos se crea un voladizo
vertical que provoca ademas de un efecto de palanca, un mayor
momento de rotacion (Bidez and Misch, 1992). No obstante, en la
actualidad, una proporcion corona-implante desfavorable no se
considera un factor de riesgo de pérdida 6sea peri-implantaria (Garaicoa
et al, 2014).
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Puesto que el resultado final de la aplicacién de una carga oclusal
son el efecto de palanca y el momento de rotacion, con la subsiguiente
transferencia de estrés, el odontdlogo puede controlar o minimizar este

efecto con las siguientes actuaciones:

- Se deben realizar cuspides con una inclinacién menor de la
habitual para disminuir el brazo de palanca y los momentos de fuerza
(Kim et al, 2005; Steigenga et al, 2003). Ademas se recomienda realizar
una anatomia oclusal menos marcada, con surcos y fosas amplios (Kim
et al, 2005).

- Evitar grandes voladizos distales (<15mm en mandibula y de
<12mm en maxilar superior) (Kim et al, 2005, Steigenga et al, 2003).

- Realizar tablas oclusales un 30-40% mas estrechas en zonas
molares para evitar voladizos laterales que podrian aumentar la tension
transferida y provocando una transferencia de carga los axial posible al
implante (Kim et al 2005, Steigenga et al, 2003).

- En los casos en los que por motivos de reabsorcidon 6sea
horizontal, en especial en las zonas posteriores de la maxilla, sea
necesario colocar el implante en una posicion mas palatinizada de lo
habitual, se recomienda el disefio de una mordida cruzada en la

restauracion para evitar un voladizo hacia vestibular (Kim et al, 2005).

En general, el fin Ultimo de un implante aparte de soportar/retener
una protesis, es su integracion en el lecho 6seo receptor y que esta union
estructural se mantenga durante el tiempo cuando es sometido a carga.
A pesar de haber conseguido la osteointegracion de un implante, ésta
puede verse afectada por una transmision de carga excesiva al hueso de
soporte (Isidor F, 1996). Por lo tanto, ademas de otros factores (control
de placa, tabaco, etc.) se debe conseguir un buen control oclusal de la
restauracién implanto-soportada para que el estrés transmitido al hueso
peri-implantario sea el adecuado sin sobrepasar los limites de
adaptacion fisiologica.

wn
N
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La causa mas comun de pérdida de osteointegracion durante el
primer afio de la carga es la sobrecarga oclusal como resultado de una
parafuncion. Estos habitos parafuncionales (bruxismo de vigilia o del
suefio) pueden transmitir fuerzas excesivas al hueso de soporte que
podrian dar lugar a una sobrecarga por encima del limite elastico del
hueso. Estas fuerzas, como ya se ha mencionado, son variables en
funcion de la magnitud, frecuencia y duracion, dependiendo, entre otras

cosas, del grado de parafuncion del paciente (Steigenga et al, 2003).

No obstante, y puesto que el resultado final es la transmision de
estrés/deformacién al hueso peri-implantario, es necesaria mayor
aclaracion acerca del tejido 6seo, de sus componentes y de los
mecanismos que inician y regulan su respuesta ante el estrés. En el
tejido Oseo, ademas de la matriz extra-celular existen células de

diferentes categorias:

1. El osteoblasto. Los osteoblastos son las células responsables de
la formacion de hueso. Sintetizan los componentes de la matriz organica
y controlan su mineralizacion (Lang et al, 2008). Son células grandes (20-
30 um), de forma poliédrica, con citoplasma baséfilo y con un aparato de
Golgi y un reticulo endoplasmatico rugoso de tamafo importante
(Canfield et al, 2000). Emiten procesos citoplasmaticos hacia la matriz,
las cuales comunican con la red de osteocitos y con osteoblastos
vecinos. Los osteoblastos y osteocitos se comunican entre si mediante
proteinas transmembrana o integrinas, que actuan como enlace entre
células o entre una célula y la matriz extracelular, permitiendo el paso de
mensajeros como el calcio, citoquinas o prostaglandinas. Los
osteoblastos sintetizan la matriz organica o sustancia osteoide a un ritmo
de 2-3 ym por dia y expresan una enzima caracteristica, la fosfatasa
alcalina que permite la mineralizacién a un ritmo de 1-2 pym por dia.
Actualmente se sabe que sintetizan las proteinas colagenas y no
colagenas de la matriz organica del hueso; dirigen la disposicion de las
fibrillas de la matriz extracelular; contribuyen a la mineralizacion de la
sustancia osteoide, gracias a la fosfatasa alcalina median en la

reabsorcién llevada a cabo por los osteoclastos a través de la sintesis de
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citoquinas especificas y sintetizan factores de crecimiento (Fernandez-
Tresguerres et al, 2006).

La vida media de los osteoblastos humanos es de 1-10 semanas,
al término de las cuales pueden desaparecer por mecanismos de
apoptosis, transformarse en células de revestimiento (bone lining cells),
las cuales se alinean sobre la superficie del hueso regulando el paso de
calcio hacia dentro y fuera del tejido 6seo y respondiendo ante hormonas
que activan los osteoclastos, o en osteocitos (15%). Ambos tipos
celulares representan estadios mas avanzados de maduracion

(Fernandez-Tresguerres et al, 2006).

2. El osteocito. Una vez mineralizada la matriz, algunos
osteoblastos quedan atrapados en su interior, transformandose en
osteocitos. Los osteoblastos, osteoclastos y células de revestimiento se
hallan en la superficie 6sea, mientras que los osteocitos se encuentran
en su interior. Los osteocitos son las células mas abundantes del hueso
(10 veces mas que los osteoblastos). Poseen una forma estrellada y su
cuerpo se situa en el interior de lagunas u osteoplasmas y los procesos
citoplasmaticos se comunican entre si a través de canaliculos (conductos
calcoforos), los cuales estan llenos de fluido 6éseo extracelular. De esta
forma, los osteocitos se organizan formando un entramado de células
inter-conectadas que representa una unica estructura, con la ventaja de
que existe una gran superficie de contacto en el interior y hacia la
superficie 6sea, para asegurarse oxigeno y nutrientes (Fernandez-
Tresguerres et al, 2006). Los osteocitos también participan en la sintesis
y mineralizacion de la matriz osteoide, pero se cree que su funcion
principal es la de controlar el remodelado 6seo, detectando las
variaciones mecanicas de las cargas, fendmeno conocido como mecano-
transduccion (Lanyon et al, 1993). Los osteocitos constituyen el estadio
final desde la linea osteoblastica y son incapaces de renovarse. Poseen
los mismos marcadores que los osteoblastos, pero tiene como marcador

especifico el CD44, receptor de membrana que se expresa fuertemente
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en los osteocitos y es negativo en los osteoblastos y células de

revestimiento.

3. El osteoclasto. Las células encargadas de la reabsorcion osea
son lo osteoclastos. Son células grandes (100 ym), multinucleadas y
ricas en mitocondrias y vacuolas que proceden de células madre
hematopoyéticas medulares denominadas “unidades formadoras de
colonias de granulocitos y macrofagos”, precursoras de estas células
(Mundy GR, 1993). Los osteoclastos tienen dos especializaciones en la
membrana: un borde en cepillo, que es donde tiene lugar la reabsorcion
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, posteriormente, se adhieren a la superficie 6sea
mineralizada por el ribete en cepillo sellando los bordes del area
mediante dichas integrinas. La integrina del osteoclasto, particularmente
avp3, reconoce la secuencia Arg-Gly-Asp existente en el colageno y
otras proteinas de la matriz osteoide. A este nivel el ph es acido, ya que
secretan acidos (H+) generados por la anhidrasa carbdnica Il y enzimas
proteoliticas como colagenasas, metaloproteasas, catepsina K,
glucuronidasa, etc. que van a originar la reabsorcion del hueso mediante
la solubilizacion de la matriz organica primero y de la mineral después
(Mundy GR, 1993). Cuando se aplican fuerzas masticatorias al hueso,
se produce una neo-formacién ésea debido a la estimulacion de la red
canalicular osteocitica, que se traducira en sefales intra-celulares dentro
del propio osteocito, gracias a receptores de membrana como las
integrinas. Este fendmeno también se da durante los movimientos
ortoddnticos y en implantes sometidos a carga (Cano et al, 2008;
Romanos GE, 2016). En este momento, el osteocito envia sefiales
externas mediante distintos mediadores como la prostaglandina E2, que
activan el proceso inflamatorio (Klein-Nulend et al, 2005; Sterck et al,
1998), induciendo a su vez una respuesta catabdlica mediante la
formacion de osteoclastos a través del sistema RANKL y la inhibicion del
crecimiento de osteoblastos (Suzawa et al, 2000; Raisz and Fall, 1990).

El RANKL es considerado primordial para la diferenciacion de
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osteoclastos, ya que se ha relacionado también con la produccion de
osteopontina dentro de estas células. Por su parte, el receptor RANKL
en los pre-osteoclastos puede ser bloqueado por la presencia de
osteoprotegerina, que a su vez puede ser liberada por los propios
osteoblastos (Kaku et al, 2005). Por otro lado, el osteocito puede
responder a un determinado umbral de carga mediante la liberacion de
oxido nitrico, produciendo una disminucién de su apoptosis e inhibiendo
la diferenciacion osteoclastica. Se ha demostrado que el oxido nitrico
reduce la expresion de RANKL y aumenta la de osteoprotegerina
inhibiendo entonces la formacion de osteoclastos (Fan et al, 2004). La
osteopontina juega un papel determinante en la transduccion de las
sefales mecanicas y por tanto en el estimulo del remodelado 6seo. Esta
proteina es expresada por fibroblastos, osteoblastos u osteoclastos,
aunque, los mayores productores de osteopontina son los osteocitos,
como desemperfio de su papel regulador de la mecano-transduccion. La
osteopontina se une a integrinas de los pre-osteoclastos, siendo
importante en su diferenciacion y reclutamiento en zonas donde se
ejerce carga 0sea. Se ha observado mayor expresion de osteopontina
también en zonas de producciéon de hueso inmaduro por parte de los
osteoblastos, por lo tanto, parece ser que la osteopontina tiene influencia
tanto en la reabsorcién, como en la formacion ésea inducida por la carga
(Terai et al, 1999). Por lo tanto, la mecano-transduccién es un proceso a
través del cual los estimulos mecanicos (como las fuerzas oclusales) se
transforman en sefales eléctricas o bioquimicas para las células del
tejido 6seo. Asi, podriamos resumir de la siguiente manera la mecano-
transduccion Osea: al aplicar una carga en el hueso, se produce una
deformacion de la matriz extracelular, que, a través de la variacion del
flujo del fluido canalicular activa los osteocitos, que, al ser las células
mecano-sensoras, producen mensajeros quimicos, como la
prostaglandina E2, RANKL y osteopontina las cuales producen a su vez
una respuesta metabdlica en osteoblastos y osteoclastos (Romanos et
al, 2016).

Respecto a la cantidad de fuerza que el hueso de soporte es capaz

de soportar tenemos que hacer alusion sin ninguna duda a la teoria del
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mecanostato de Frost (Frost HM, 1987; 1994), teoria postulada en 1987
y revisada en 1994 que sostiene la influencia de la microdeformacion en
los fendbmenos de remodelado y modelado éseo y de aposicion o

reabsorcion 6sea:

- Si el hueso es sometido a una carga que provoca una micro-
deformacion inferior a unos 2000 peg, las unidades basicas
multicelulares de remodelacion ésea seran capaces de reparar las

micro-lesiones producidas en el tejido éseo.

- Sin embargo, entre los 2000-4000 pe, se pueden producir micro-
lesiones que superen la capacidad de los mecanismos de
reparacion oseos, provocando una acumulacién de estas micro-
lesiones que podrian provocar fracturas trabeculares o del hueso
en su conjunto. En este rango de 2000-4000 pg, simplemente
doblando la cantidad de micro-deformaciones se pueden
incrementar las micro-lesiones producidas en multiplos de 100.
Esto, trasladado al campo de la implantologia, podria traducirse en
la pérdida de los implantes ya osteointegrados.

- Por otro lado, en las areas de hueso sometidas a deformaciones
por debajo de los 50 pg, se iniciara un proceso de remodelacion
0sea en el que predominara la reabsorcion frente a la aposicion

oOsea.

Mientras que las micro-deformaciones se pueden medir in vitro o in
vivo en modelos animales, el estrés transmitido no se puede medir de
forma directa, aunque tienen una relacion directa. Esta medicién de
micro-deformaciones nos proporciona un indice de cargas mecanicas y
de niveles de estrés provocados en el hueso. Por ejemplo, una fractura
Osea estandar se produce sobre unos 25000 pe, que corresponde
aproximadamente a una presion de 130 MPa. Por lo tanto, un individuo
normal no deberia transmitir fuerzas longitudinales al hueso que
sobrepasaran los 3000 e (12% de la fuerza necesaria para provocar una
fractura 6sea) durante la fase de crecimiento y por encima de los 1500

ME (6% de la fuerza necesaria para provocar una fractura 6sea) en
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adultos. Hay que recordar que estos valores son aproximados. Ademas,
un déficit de funcion, también provocaria una reabsorcion del tejido 6seo
en cuestion. Se ha afirmado que la sobrecarga de un implante puede
provocar pérdida de hueso marginal peri-implantario o la pérdida
completa de la osteointegracion. Esta sobrecarga (alguna ya explicitada),
puede estar causada por multiples factores, disefio y tamafo del
implante deficiente, insuficiente numero de implantes para soportar la
rehabilitacion protésica, no ferulizacion de los componentes, violacion de
las limitaciones protésicas convencionales para la denticion natural,
voladizos extensos, ferulizacidn a dientes naturales, implantes mal
posicionados, restauracidon protésica inadecuada, pérdida de hueso de
soporte, fuerzas de parafuncion excesivas y/o no mantenimiento de los
componentes (Steigenga et al, 2003). También es importante la direccion
de las fuerzas que van a transmitirse al hueso peri-implantario, ya que
mientras que éste tolera bien las fuerzas de compresion, es un 30% mas
débil a las fuerzas de traccion y un 65% mas débil a las fuerzas laterales
o de cizalla, como hemos explicado en el apartado anterior (Steigenga et
al, 2003). Muchas veces, el aflojamiento de los tornillos protésicos y la
pérdida de hueso crestal peri-implantario pueden ser los primeros signos

detectables de sobrecarga.

2.3 DE LOS ELEMENTOS QUE INFLUYEN EN LA
TRANSFERENCIA DE CARGA

Cualquier tipo de fuerza ejercida sobre una restauracién implanto-
soportada (masticacion, empuje lingual, habitos parafuncionale, etc.), es
transmitida en mayor o menor intensidad en forma de estrés/deformacion
al implante y de la misma forma se trasladara al hueso peri-implantario.
La intensidad total del estrés/deformacion trasladado al hueso
independientemente de factores personales, también depende de
numerosos factores asociados a los diferentes elementos del sistema

protesis/implante/hueso que necesitan de mayor informacion.
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En cuanto a la transferencia de estrés al hueso peri-implantario en
funcién del material de restauracion existen diferentes corrientes de
opiniodn, aquellos que dicen que los materiales menos rigidos transmiten
menor tension y las que apoyan la hipotesis contraria. Asi, basandose en
estudios de andlisis de elementos finitos, Bijjargi y Chowdhary (Bijjargi
and Chowdhary, 2013) llevaron a cabo un estudio en 2 dimensiones en
el que comparaban distintos materiales restauradores (circonio,
ceramica, metal, composite y resina acrilica) sometidos a una carga
vertical de 100 N y concluyeron que los materiales restauradores con
modulos elasticos bajos como las resinas acrilicas son los que menos
deformacion provocan en el hueso de soporte peri-implantario, ya que se
produce cierta amortiguacion de la fuerza. Por el contrario, estudios
también mediante analisis de elementos finitos como el de Menini y cols
(Menini et al, 2015), en el que se comparaba la ferulizacion de 4
implantes colocados en un maxilar edéntulo mediante diferentes
materiales (resina acrilica, resina con refuerzo metélico y resina con
refuerzo de fibra de carbono) a los cuales se les aplicaba una carga
vertical de 150 N, concluyeron que la ferulizacidon de estructuras
protésicas mediante materiales rigidos provoca una mejor distribucion de
las cargas asi como una menor transferencia de estrés al hueso peri-
implantario. Por ultimo, otro trabajo de Datte y cols (Datte et al, 2018) en
el que también se comparaban distintos materiales de restauracion
protésica (circonio, cromo-cobalto, disilicato de litio y ceramica hibrida)
sometiéndolos a una carga axial de 200 N, concluy6é que el material
restaurador utilizado no influye en la micro-deformacion ésea, ya que la
mayoria del estrés transmitido se concentra en la interfase corona-pilar.
Observaron, sin embargo, que esta transmisién de fuerzas era menor
cuando los materiales del pilar y de la corona tenian modulos elasticos
no muy diferentes, por ejemplo, usando un pilar y una corona de circonio
0 un pilar de titanio y una corona con nucleo de cromo-cobalto. Por otro
lado, existen estudios in vitro con galgas extensiométricas como el de
Stegaroiu y cols (Stegaroiu et al, 2004), en el que se compararon coronas
implanto-soportadas de una aleacion de oro, o de oro con recubrimiento

de resina acrilica o de composite, sometidas a una carga lateral de 100
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N, enlos que no se encontraron diferencias significativas en cuanto a la
transmision de micro-deformacién a nivel del hueso crestal peri-
implantario con el uso de materiales con diferentes modulos elasticos.
Otro estudio clinico en el cual se median las fuerzas ejercidas por 5
pacientes diferentes a los que se les colocaron galgas extensiométricas
en los implantes rehabilitados con diferentes materiales (resina o
porcelana) y masticando distintos alimentos, tampoco encontré
diferencias en cuanto a las fuerzas masticatorias con materiales
restauradores de diferente rigidez, como la resina acrilica y la porcelana
(Hobkirk and Psarros, 1992).

Asimismo, la transmision del estrés transferido al implante y de este
al hueso circundante variara en funcion de la macro-morfologia de éste,
con un importante papel de las espiras de los implantes en la disipacion
de tensién en la interfase hueso-implante (Steigenga et al, 2003). La
espira ideal es la que pudiera conseguir un equilibrio entre las fuerzas de
tension-compresion, minimizando las fuerzas de cizalla (Wilson et al,
2016). La espira, ademas, debe de ser capaz de cambiar la direccion de
la carga transferida desde la restauracion protésica al hueso en una
direccion diferente a la inicial. En esta linea, las espiras en “V” trasladan
una tension 10 veces mayor al hueso peri-implantario ante las fuerzas
laterales que las espiras cuadrangulares. Por el contrario, las espiras
cuadrangulares presentan una superficie 6ptima para la transmision de
fuerzas axiales o de compresion, reduciendo la transmision de tension al
hueso circundante comparando con el resto de tipos de espira. Ademas,
este tipo de espiras, reducen las fuerzas laterales provocando una
resultante hacia el hueso con un componente mas axial respecto al eje
del implante, mejor toleradas por el hueso peri-implantario. Por ultimo,
decir que las espiras en contrafuerte son las que mejor toleran las fuerzas
de traccion, por lo que podrian ser de eleccidn en los casos de
rehabilitaciones en los que este tipo de fuerzas tuvieran una gran
presencia, como las sobredentaduras (Steigenga et al, 2003). Por otro
lado, el paso de rosca, entendido como la distancia entre el centro de
una espira hasta el centro de la siguiente, medida de forma paralela al



Antecedentes y estado actual del tema

eje longitudinal del implante, también ejerce efecto sobre la distribucion
de las fuerzas; cuanto menor sea, mas aumenta la superficie total,
provocando una mejor distribucion de las cargas. Otra de las zonas mas
importantes de un implante es su cuello o moédulo crestal, el area donde
se concentran la mayor parte de las fuerzas, que se trasladaran al hueso
en contacto con ella. Asi, cuellos de paredes paralelas favoreceran la
transmision de fuerzas de cizalla, mientras que moédulos crestales con
inclinaciones por encima de 20°, disiparan mejor las fuerzas de tension
y compresion al hueso peri-implantario. Por ultimo, podemos
encontrarnos con implantes de paredes convergentes en su cuello,
siguiendo el concepto de intercambio de plataforma, para los que
algunos estudios clinicos indican una menor pérdida de hueso crestal y
estudios de elementos finitos también confirman una menor transferencia

de carga al hueso de soporte (Aparna et al, 2012).

Actualmente, el titanio comercialmente puro (Ti-6Al-4V) es el
material mas utilizado y de eleccion para los implantes dentales, aunque
sus principales inconvenientes son su modulo de elasticidad de 110 GPa,
el cual es relativamente alto comparandolo con el del hueso de soporte
que es de aproximadamente 15 GPa para el hueso cortical y 1 GPa para
el hueso esponjoso (Asaoka et al, 1985). En consecuencia, el
componente con menor modulo de elasticidad y, por lo tanto, mas
deformable es el hueso, por lo que, ante la aparicion de una sobrecarga,
podria producirse reabsorcion del hueso peri-implantario con riesgo para
el mantenimiento de la osteointegracion (Wiskott and Belser, 1999). Sin
embargo, sabemos poco acerca de si este material es el idoneo a la hora
de trasladar las cargas recibidas al hueso circundante, ya que existen
pocos estudios sobre si es preferible el uso de aleaciones mas rigidas o
mas elasticas respecto a la transmision de cargas al hueso de soporte.
Entre los materiales estudiados para implantes dentales con un modulo
de elasticidad menor al Ti-6Al-4V se encuentran el Ti-15Zr (104 GPa), el
TiNb (71 GPa) y el PEEK (3-4 GPa). En uno de estos trabajos de
elementos finitos, en el que se comparaban aleaciones de Ti-6Al-4V con
Ti-15Zr, el estrés total transmitido al hueso peri-implantario fue menor
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cuando se uso la aleacién ligeramente mas elastica, en este caso el Ti-
15Zr (Brizuela et al, 2017). Comparando la aleacion de TiNb, algunos
autores concluyeron que trasmite mayor cantidad de estrés al hueso
circundante (Pérez-Pevida E, 2017) y otros todo lo contrario (Piotrowski
etal, 2014). Respecto al PEEK, hay estudios que concluyeron que existia
una menor transferencia de estrés al hueso peri-implantario (Lee et al,
2012) y otros que concluyeron que no existian diferencias respecto a los
implantes de Ti-6Al-4V (Schwitalla et al, 2015). Por ultimo, existe
controversia entre los estudios que comparan la transmision de tension
con implantes de Ti-6Al-4V o con implantes de mayor rigidez como los
de ZrO2 (210 GPa) (Caglar et al, 2011; Bal et al, 2013; Bankoglu Glngor
and Yilmaz, 2016).

Ademas de la importancia del comportamiento biomecanico de la
protesis y del implante, las caracteristicas del hueso que rodea dichos
implantes y su influencia respecto al estrés/deformaciéon requiere de
especial atencion, sumado a lo ya comentado. El hueso es un tejido
conectivo especializado caracterizado ademas de por su tipologia
celular, por su matriz organica mineralizada. Dentro de esta matriz se
depositan iones de calcio y de fosfato en la forma definitiva de
hidroxiapatita. Esta composicion le permite al hueso: resistir cargas,
proteger de las fuerzas externas a organos altamente sensibles y
participar como reservorio de minerales que contribuyen a la
homeostasis del cuerpo (Lang et al, 2008). Histolégicamente, el hueso
es un tejido conjuntivo mineralizado y muy vascularizado e inervado, que
esta estructurado en laminillas de matriz osteoide calcificada. La
disposicion de estas laminillas es la que determina que el hueso sea
cortical o esponjoso. Ambos estan constituidos por unidades funcionales
denominadas osteonas, definidas como las unidades estructurales del
tejido 6seo maduro y constituidas por laminillas concéntricas de 3 a 7 ym
de espesor que, sobre todo en las areas de tejido 6seo compacto, forman
sistemas tubulares finos. El hueso cortical o compacto se estructura en
conductos de Havers, recubiertos de laminillas en disposicion
concéntrica donde se situan los osteocitos. El hueso esponjoso o
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trabecular lo constituyen laminillas éseas en forma de red que delimitan
cavidades areolares en cuyo interior se encuentra médula dsea.
Ademas, es bien conocido que el hueso de interés, maxilar o mandibula
esta formado por una parte cortical mas rigida, con un médulo elastico
de unos 15 GPa que rodea a una parte esponjosa mas elastica de 1 GPa
aproximadamente (Asaoka et al, 1985). EI modulo de Young del hueso

esponjoso con bajos niveles de estrés es de 10'° N/m? y presenta fracaso

a la traccion por estrés de cerca de 5x107 N/m?2. Asimismo y ya citado, el

hueso cortical presenta un médulo de elasticidad de 5 a 10 veces menor
que el del titanio. Esto significa que en cualquier interfase entre el hueso
y el titanio es de esperar que el propio hueso o la unién entre el hueso y
el implante falle primero, antes que el propio titanio. En algun estudio se
ha relatado que el mejor comportamiento biomecanico ocurre cuando se
colocan implantes con un alto modulo elastico en un hueso cortical, con
propiedades elasticas mas parecidas. Por el contrario, en un hueso
trabecular menos rigido, los implantes de un material menos rigido se

comportaran mejor (Brizuela et al, 2017).

2.4 DE LA FERULIZACION

Cuando se rehabilitan mas de un implante adyacente existe cierta
controversia sobre si las restauraciones protésicas implanto-soportadas
deben ser unitarias o ferulizadas. Clasicamente, se ha recomendado la
ferulizacion de implantes adyacentes, ya que, como se consideraba el
implante como un elemento inmévil en el hueso, las fuerzas transmitidas
se concentrarian en el hueso crestal peri-implantario y, una sobrecarga
en esta zona podria provocar micro-fracturas Oseas que podrian
provocar la pérdida del implante, un fracaso mecanico del propio
implante (fractura) o fracturas por fatiga de los componentes protésicos.
Por ello, el objetivo de la ferulizacion de las restauraciones implanto-
soportadas es conseguir una mejor distribucion de las fuerzas aplicadas
sobre los implantes al incrementar la superficie funcional y disminuir asi

el estrés de acuerdo con la férmula P= F/S (Grossman et al, 2005).
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No obstante, la principal desventaja de la ferulizacion de las
restauraciones implanto-soportadas es la dificultad para higienizar la
zona de los conectores. El profesional debe de ser capaz de disefiar y el
técnico de construir una estructura en la que se permita un buen acceso
a las zonas interproximales (Grossman et al, 2005). Ademas, hay que
recordar que para el propio técnico, el hecho de elaborar conectores
entre coronas es mas sencillo que realizar un buen punto de contacto
entre ambas, con un espacio justo para un papel metalico de 8 pym
(Guichet et al, 2002). Por otro lado, el hecho de ferulizar restauraciones
adyacentes, va a permitir que se traslade una menor cantidad de estrés
a los implantes y al hueso peri-implantario, debido a que la mayor parte
de la tension transferida se consumira en la propia prétesis. Ademas, en
coronas unitarias adyacentes, si el contacto entre ambas es mayor de 8

pm, el estrés generado en los implantes sera mayor (Guichet et al, 2002).

Segun la teoria matematica de Skalak, (Skalak R, 1983) el hecho
de ferulizar restauraciones implanto-soportadas adyacentes va a
permitir, como hemos comentado en el parrafo anterior, que se traslade
una menor cantidad de estrés a los implantes y por consiguiente al hueso
peri-implantario. Estudios clinicos e in vitro con diferentes sistemas de

valoracion apoyan esta sentencia:

- Mediante fotoelasticidad: Guichet y cols (Guichet et al, 2002)
compararon coronas unitarias con coronas ferulizadas en 3
implantes adyacentes y concluyeron que con las coronas

ferulizadas se obtiene una mejor distribucion de las cargas.

- Correlacién de imagenes 3D: Clelland y cols (Clelland et al, 2010)
concluyeron que las restauraciones ferulizadas generaban una
mejor distribucion del estrés transmitido, aunque las diferencias en
esta distribucidon no fueron significativas cuando la proporcion
corona/implante era menor a 1. En los casos rehabilitados con
implantes cortos, Yilmaz y cols (Yilmaz et al, 2011) concluyeron que
si existia una mejor distribucion de la deformacion producida para

los casos rehabilitados con restauraciones roscadas ferulizadas.
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Sin embargo, en un estudio publicado posteriormente concluyeron
que en casos de 2 implantes adyacentes, la ferulizacion de las
restauraciones cementadas sobre implantes tiene un efecto minimo

sobre la distribucién de las cargas (Yilmaz et al, 2013).

- La gran mayoria de estudios mediante analisis de elementos
finitos relatan una mejor distribucion de fuerzas y una menor
transferencia de estrés al hueso peri-implantario en los casos
rehabilitados con restauraciones ferulizadas (Bergkvist et al, 2008;
Bal et al, 2013; Shigemitsu et al, 2013; Behnaz et al, 2015; Hasan
et al, 2015; Toniollo et al, 2017). Sin embargo, Lemos y cols (Lemos
et al, 2018) compararon restauraciones unitarias y ferulizadas,
atornilladas y cementadas sobre 3 implantes adyacentes y hallaron
una mejor distribucion de las fuerzas para las restauraciones
ferulizadas sélo en los casos de coronas atornilladas bajo cargas
oblicuas.

- Asimismo, los resultados de otros estudios in vitro como el de
Block y cols (Block et al, 2017) en el que colocando galgas
extensiométricas sobre los implantes restaurados de manera
unitaria o ferulizada y sometiéndolos a cargas ciclicas que
simulaban la masticacion, llegaron a idéntica conclusion: una mejor
distribucion de las cargas cuando se colocaron restauraciones
ferulizadas. Sin embargo, Nissan y cols (Nissan et al, 2010) en otro
estudio en el que aplicaron 15 cargas estaticas de 20 kg sobre 3
coronas unitarias adyacentes o ferulizadas, concluyeron que las
restauraciones unitarias transmitian menos carga tanto a los
implantes como a las estructuras protésicas comparado a las

restauraciones ferulizadas.

- Diferentes estudios clinicos asimismo, confirman lo anteriormente
citado in vitro. Asi, Yoda y cols (Yoda et al, 2013) observaron una
mejor distribucién de las cargas en los casos restaurados con
coronas ferulizadas sobre 2 implantes adyacentes midiendo las

fuerzas recibidas sobre dichas restauraciones en cada caso con un
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transductor piezo-eléctrico colocado en el interior de las mismas.
Por otro lado, un estudio prospectivo comparo las diferencias de
nivel de hueso marginal y de complicaciones mecanico-técnicas en
pacientes rehabilitados con restauraciones unitarias o ferulizadas a
boca partida, colocando dos implantes adyacentes en dos
hemiarcadas distintas de un mismo paciente. En este caso, no se
observaron diferencias estadisticamente significativas en cuanto a
los cambios del hueso marginal peri-implantario en ambos grupos
para implantes de mas de 6 mm de longitud; se observé ganancia
Osea alrededor de los implantes de 6 mm de longitud rehabilitados
con coronas unitarias; se produjo aflojamiento o pérdida de los
tornillos en 5 de 15 pacientes en todos los casos con restauraciones
unitarias; solo se produjo el fracaso de un implante, también

rehabilitado con restauracién unitaria (Clelland et al, 2016).

2.5. DEL MICRO-MOVIMIENTO DEL IMPLANTE Y DE LA
MICRODEFORMACION DEL HUESO PERI-IMPLANTARIO.

La micro-movilidad de un implante cuando es sometido a una
carga y el estrés/deformacion transmitido al hueso peri-implantario, son
un factor de especial importancia para la preservaciéon del hueso
alrededor del implante. De acuerdo con la teoria del mecanostato de
Frost (Frost HM, 1987), un exceso de microdeformacion en el hueso
circundante, puede dar lugar a un aumento de los procesos de
remodelacion con pérdida 6sea subsiguiente y fracaso del implante.
Aunque ya se han comentado algunos aspectos de la
microdeformacion alrededor de los implantes, es necesario una mayor

aclaracion de la influencia de su micromovimiento.

2.5.1 Del micro-movimiento del implante
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La movilidad de un implante en el lecho éseo peri-implantario puede
denominarse: macro-movilidad, micro-movilidad o micron-movilidad. La
macro-movilidad se puede reproducir clinicamente y ser observada a
simple vista. Se considera cuando el implante tiene un movimiento mayor
de 0.5 mm e indica un fracaso de la osteointegracién aunque no existan
otros signos o sintomas. La micro-movilidad no puede replicarse ni
observarse a simple vista; es la que se produce cuando el implante se
mueve entre 0.1-0.5 mm. La micrén-movilidad es aquella en la que los
movimientos del implante se producen por debajo de 0.1 mm (Gao et al,
2012). La influencia y el necesario control de la micro-movilidad del
implante comienza en el inicio de la insercion de los implantes, y de la
misma manera que para conseguir la osteointegracion es necesaria una
estabilidad primaria suficiente que logre que el implante no sufra micro-
movimientos mayores a 100-150 pym (Szmukler-Moncler et al, 1998;
Brunski JB, 1993), ya que en este caso se produciria una encapsulaciéon

fibrosa del mismo.

Una vez conseguida la osteointegracion del implante, en la
literatura odontolégica, no hay informacion suficiente referida a la
cantidad de micro-movimiento que es necesaria para provocar la pérdida
de osteointegracion del mismo. Probablemente, variara en funcion de la
rigidez de la union implante-hueso y de la propia elasticidad del hueso
que rodea al implante, el cual sufrira una deformacién elastica ante la
aplicaciéon de cargas. En cualquier caso, este micro-movimiento del
conjunto implante-hueso no deberia exceder la capacidad de
microdeformacién del hueso, es decir, que el estrés/deformacion
transferido al hueso no sobrepase su modulo elastico. Ademas es

posible cuantificar directa o indirectamente esa micro-movilidad.

Clinicamente existen diferentes métodos para determinar el estado
de osteointegracion y micro-movilidad de un implante. Pueden ser de

caracter invasivo o no invasivo:

- Entre los métodos invasivos se encuentra el denominado test del

torque de desinsercion (Ohta et al, 2010; Mateos-Moreno et al,
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2001), que consiste en girar en sentido anti-horario con una llave
dinamomeétrica el implante hasta el torque que decidiéramos que es
el suficiente para considerar como integrado el implante,
generalmente 35 N/cm?. Lo consideramos invasivo por el riesgo de
extraer el implante en un momento en el que aun no estuviera
integrado y, simplemente, hubiera necesitado mas tiempo de

osteointegracion.
- Entre los métodos no invasivos contamos con:

a) El test de percusion (Brizuela et al, 2016), que consiste en
golpear con un elemento metalico el pilar de cicatrizacién atornillado al
implante y, en funcion del sonido que éste emita, mas o menos agudo,
considerariamos su osteointegracion. Este es un método poco
predecible, ya que depende de la agudeza auditiva de cada operador,
ademas de otras variables.

b) El test de interpretacion de las imagenes radiolégicas previas a
la colocacién del implante (Turkyilmaz and McGlumphy, 2008); en
funcion de las Unidades Hounsfield (UH) que existen en el area donde
queremos colocar dicho implante podriamos estimar el grado de
estabilidad primaria que alcanzaria en su colocacion. Es un método poco
predecible ya que es poco habitual encontrar un area de hueso de las
medidas estandar de un implante con una densidad homogénea.
Ademas, esta estabilidad inicial depende de otros muchos factores como
la presencia de cortical, el tipo de fresado, morfologia del implante, etc.

c) El empleo del instrumento Periotest® (Siemens Medical Systems
Inc, Charlotte, Nc) que fue disefiado por Schulte y cols en 1983 para
medir la movilidad dentaria. Sin embargo, su aplicacion con este fin no
fue de gran valor y posteriormente se aplicé para evaluar el grado de
osteointegracion de los implantes dentales. El punto de aplicacion de
este instrumento consiste en una punta percutora metalica que se
desplaza con movimiento de vaivén. Durante el proceso de medicion, el
implante es golpeado con esta punta de forma automatica 16 veces (4

veces por segundo). De este modo se valora de forma directa, tanto
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acustica como Opticamente, la capacidad de amortiguacion del
periodonto o de la interfase hueso-implante y de forma indirecta, la
movilidad en forma de un valor Periotest (vpt). El valor se establece en
una escala de -8 a +50, de modo que un valor negativo indica contacto
con una interfase rigida y uno positivo (a partir de +5 a +7) con una union
menos rigida. Se ha cuestionado la sensibilidad de esta técnica, ya que
existen un determinado numero de variables que pueden modificar el
valor periotest de un implante, como la técnica de medida, la longitud del
implante, la calidad 6sea y el tipo de protesis que depende tanto del
material utilizado en su confeccion como si los dientes estan o no
ferulizados. Ademas, al estar disefiado para medir la micro-movilidad de
los dientes, la cual es mayor que la de los implantes, puede dar falsos
negativos (Mateos-Moreno et al, 2001).

d) Por ultimo, el método con mayor sensibilidad y repetibilidad
utilizado con mayor frecuencia una vez que el implante ya esta
osteointegrado, es el andlisis de frecuencia de resonancia. Este método
se basa en la medicion de la frecuencia de oscilacidon del implante dentro
del hueso, transformando los valores de hertzios a ISQ. Estos valores
se encuentran en un rango de 0-100, siendo 100 la menor de las micro-
movilidades que se podria dar del implante en el hueso. En implantes no
osteointegrados, se ha relatado que un valor ISQ por debajo de 57 se
corresponde con micro-movimientos mayores de 150 ym cuando se
provocan cargas de 100 N que provocarian la fibrointegracion del
implante (Brizuela et al, 2015). Por otro lado, en implantes que ya han
superado el tiempo de osteointegracion es dificil saber cual es el valor
predictivo para determinar si el implante esta osteointegrado o no. Por
ello, es recomendable realizar una medicion en el momento de la cirugia
después de superar el periodo de osteointegracion comparar ambos
valores; si el valor tras ese periodo de espera aumenta o se mantiene se
considera que la osteointegracion se ha producido; sin embargo, si este
valor decrece es necesario esperar 3-4 semanas mas hasta realizar una

nueva medida de analisis de frecuencia de resonancia y comparar de
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nuevo. Dependiendo del resultado obtenido, se podra continuar con el
tratamiento o bien, incluso, retirar el implante (Glauser et al, 2004).

2.5.2. De la microdeformacion del hueso peri-implantario

En general, cualquier cuerpo sometido a una fuerza externa sufre
una deformacion, definida esta como el cambio de longitud de dicho
cuerpo por unidad de longitud. Puesto que la deformacion o
microdeformacion es el estimulo necesario para los fendmenos de
transduccion ésea, es importante controlar la cantidad de deformacién
que pudiera sufrir el hueso peri-implantario para evitar la posible pérdida
Osea peri-implantaria o la pérdida de osteointegracién del implante. El
analisis de elementos finitos, la fotoelasticidad y la extensiometria son
métodos ampliamente usados en estudios in vitro para evaluar la
microdeformacion de una determinada estructura en odontologia
(Pesqueira et al, 2014).

El analisis de elementos finitos: fue desarrollado en la década de
los 60 por la industria aeroespacial. En 1976, Weinstein y cols,
(Weinstein et al, 1976) fueron los primeros investigadores en aplicarlo en
el campo de la implantologia. Desde entonces, se ha usado de manera
habitual para investigacion en implantologia para el desarrollo de nuevos
componentes, configuraciones, materiales y formas de implantes y
protesis. Este sistema usa modelos virtuales para simular y testar la
distribucion y la resistencia al estrés generado sobre las estructuras
sometidas a estudio. Divide el elemento problema en varios elementos
mas pequefos y de geometrias mas simples creando una malla y
resolviendo el problema planteado mediante operaciones matematicas.
Por lo tanto, con este sistema es posible simular y evaluar el
comportamiento biomecanico del hueso.

El método del analisis fotoelastico fue introducido en odontologia
por Noona en 1949. Desde entonces, se ha usado de manera habitual
en odontologia restauradora. En el area de la implantologia fue usado

por primera vez por Haraldson en 1980. Se basa en las propiedades
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Opticas de ciertos materiales plasticos sin color que, cuando son
sometidos a estrés/deformacion presentan alteraciones en sus indices
de refraccion (o anisotropia 6ptica) promoviendo su cambio de color. La
mayor ventaja de este método es la capacidad para poder visualizar los
patrones de estrés producido en estructuras complejas, permitiendo
localizar y cuantificar su magnitud. La visualizacion del estrés producido
se realiza de manera fotografica, a diferencia de los otros métodos que
nos reportan analisis numéricos. Existen 3 técnicas de analisis foto-
elastico: bi-dimensional, tridimensional y cuasi-tridimensional (el modelo
es tridimensional pero las franjas se observan y analizan en 2
dimensiones). Presenta ciertas limitaciones; ya que es una técnica
indirecta, requiere patrones similares de reproduccion para poder
compararse con situaciones clinicas. Otro factor a considerar es el limite
de fuerza externa aplicada, el cual no puede exceder del limite de
resistencia del propio material foto-elastico, ya que podria alterar los
resultados o incluso acabar rompiendo el material. Aunque la resina
usada para fabricar los modelos experimentales posee un moddulo
elastico similar al tejido 6seo, no es posible diferenciar entre hueso
cortical y trabecular, lo cual altera la magnitud de estrés producido por la
carga. En la actualidad, el analisis fotoelastico se ha usado para evaluar
el estrés producido en protesis implanto-soportadas y en el hueso en
numerosos estudios que simulan situaciones mecanico-clinicas que se
pueden dar en este tipo de rehabilitaciones.

El método de analisis de extensiometria mediante el uso de galgas
extensiométricas es un procedimiento frecuentemente usado en
odontologia. Las galgas extensiométricas son pequefias resistencias
eléctricas que bajo una ligera deformacién alteran la resistencia creada
en su corriente. Miden la deformacién provocada en un cuerpo en el area
donde son adheridas. La sefial eléctrica recogida es enviada a un
dispositivo de adquisicion de datos y convertida en una sefial digital leida
por un ordenador. Son capaces de registrar de forma precisa la
deformacion de cualquier objeto sometido a estrés. Pueden usarse para
valorar el estrés provocado en protesis, implantes y dientes en estudios

in vivo e in vitro. Esta medicion esta limitada unicamente a la zona donde
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se coloca la galga. Se han utilizado métodos basados en galgas
extensiométricas para calcular y medir la tensiéon/deformacion producida
en las protesis, implantes, dientes, e incluso en el hueso. El uso de esta
técnica para evaluar la tension/deformacion inducida en los implantes
presenta fiabilidad clinica. En los analisis de tipo numérico, como los
analisis de elementos finitos, se necesitan conocer varios supuestos para
representar el problema fisico que se plantea en un modelo matematico,
y la precision del modelo disefiado debe verificarse, por lo que algunos
autores utilizan la técnica de galgas extensiométricas junto con la técnica
de fotoelasticidad o de analisis de elementos finitos para corroborar los
resultados obtenidos (Datte et al, 2018). Sin embargo, no hay
informacion concluyente sobre el modelo ideal para realizar este tipo de
estudio. En algunos casos se opta por colocar las galgas directamente
en piezas protésicas (Nissan et al, 2010), mientras que en otros se
colocan sobre el pilar protésico (Duyck et al, 2000) o sobre algun
material, generalmente acrilico, que imita al hueso peri-implantario
(Stegaroiu et al, 2004). Las galgas extensiométricas también han sido
usadas ampliamente colocadas sobre el hueso in vivo (Cozzolino et al,
2019) o ex vivo (Kan et al, 2014). Por ello, podemos decir que el uso de
esta técnica es fiable, tal y como indica la literatura consultada
(Pesqueira et al, 2014).

2.6. MODELOS DE ENSAYO EN ANIMALES PARA ANALISIS
BIOMECANICOS

De entre la variedad de animales utilizados en experimentacion
animal, diferentes factores, tanto histéricos, como de idoneidad, han
contribuido a la eleccion del conejo como animal o unidad de
experimentacion.

Los primeros estudios sobre conejo fueron llevados a cabo por
investigadores de la rama de la oftalmologia antes del siglo XVIl, y es a
partir de la primera mitad del ultimo siglo cuando se empieza a usar este
modelo animal para estudios de ortopedia analizando la neoformacion y

remodelacion 6seas (Sawin PB, 1945). En sus series de estudios
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morfogenéticos, Sawin y cols analizaron exhaustivamente los diferentes
factores que influyen en los patrones de osificacion de este animal
(Sawin and Crary, 1964; Sawin et al, 1962). El incremento del uso del
conejo en investigacion biomédica ha hecho que este modelo sea cada
vez mas atractivo para los analisis 6seos in vivo. De hecho, es uno de
los animales mas usados para este fin (el 35% en estudios de
investigacion musculo-esquelética entre 1991 y 1995) (Neyt et al, 1998).

En este proyecto de Tesis Doctoral, se elige el conejo (Oryctolagus
cuniculus) como modelo animal por su facil manejo quirdrgico y su bajo
coste economico. Permite un facil manejo debido a su reducido tamano,
por lo que presenta las condiciones ideales para la investigacion de la
osteointegracion de los implantes dentales (Gehrke and Marin, 2015).
Ademas, su composicidon y densidad son muy similares a las del hueso
humano, lo que hace que sea un modelo muy favorable para el tipo de
estudio que queremos llevar a cabo (Pearce et al, 2007). En comparacion
a otras especies como los primates, el conejo presenta un recambio 6seo
mas rapido, por lo tanto, cabe esperar un proceso de osteointegracion
también mas rapido que en humanos. Ademas, una gran ventaja del
conejo es que alcanza su madurez esquelética de forma temprana y
posee un alto porcentaje (entre 70-80%) de hueso compacto en el eje de

huesos largos y planos.

Por todo ello, el conejo suele ser el animal de eleccidn en casos de
ensayos de experimentacion animal antes de testar los materiales o
técnicas a estudio en animales de mayor tamafio. En esta linea, para
testar implantes es elemental contar con un modelo que proporcione
unas buenas propiedades de remodelacion 6sea, asi como un volumen
y tamafio 6seos suficientes para su colocacion. El conejo cumple con
todas estas propiedades, evitando de este modo la utilizacion de
animales de mayor tamafo en los disefios primarios de estudios
implantolégicos sobre animales. Asi, en estos ensayos iniciales, en este
modelo animal podremos analizar los potenciales efectos sistémicos

provocados por la intervencion debido a que comparte muchas
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similitudes a nivel celular, serologico, tisular y organico con el humano
(Stubinger and Dard, 2013).

Sin embargo, tiene algunos inconvenientes, siendo el principal su
pequefo o limitado tamafo (se recomienda un maximo de 6 implantes
por conejo) (International Standard 1ISO 10993-6, 1994). No obstante,
para este tipo de ensayo es un tamano suficiente. Las diferencias 6seas
a nivel macro, microestructural y de recambio con los humanos es otro
de los inconvenientes. Asi, a nivel macroestructural son evidentes las
diferencias con los huesos humanos en tamafo y forma.
Histologicamente, y a diferencia con el hueso humano, los canales
vasculares de las osteonas primarias del hueso trabecular discurren de
forma longitudinal al eje del hueso, rodeando el canal medular asi como
la superficie periostica. El hueso comprendido entre estas capas esta
formado por hueso haversiano denso. A través de las osteonas
secundarias discurren canales vasculares cortos. En cuanto al analisis
cuantitativo y cualitativo de la microestructura del tejido 6seo compacto,
podemos decir que el conejo en comparacion con otros mamiferos y con
los humanos presenta los menores valores de area (384.01+£227.45 ym),
perimetro (55.23£19.74 pm), didmetro maximo (26.85+11.97 pym) y
diametro minimo (8.96+2.99 um) de los canales de Havers y de las
osteonas secundarias (Stibinger and Dard, 2013). El hueso compacto
humano estd compuesto de osteonas secundarias con un canal de
Havers central rodeado por hueso lamelar concéntrico y una linea de
separacion formada por sustancia amorfa altamente mineralizada que
impide un entrelazado con las osteonas circundantes. El tejido
haversiano en el humano es caracteristicamente muy denso. Ademas,
los canales de Havers en el tejido 6seo humano son significativamente
mayores que en otros mamiferos (Stibinger and Dard 2013). En conejos
adultos jovenes, el hueso cortical esta formado por canales de Havers
con dos clases diferentes de vasos sanguineos: pequefos capilares con
pericitos o capilares dilatados sin pericitos. Ambos tipos describen una
membrana basal ininterrumpida. Sobre la superficie de los canales
haversianos largos se alinean osteoblastos y pre-osteoblastos activos.
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Hacia la periferia de la osteona se observan osteocitos con capacidad de
reabsorcion. Por el contrario, los canales medianos y pequefios estan
cubiertos de osteoblastos inactivos, algun pre-osteoblasto y
osteoclastos. Las células son mas pequefas y con menos organelas. En
la periferia se pueden observar un gran numero de osteocitos en
degeneracion (Stubinger and Dard 2013). Los modelos experimentales
mas comunes en implantologia son llevados a cabo en el fémur y en la
tibia del conejo ya que sus dimensiones anatdmicas permiten la
colocacion de implantes de unos 8-10 mm de longitud y 4 mm de
diametro. Ademas, la homogeneidad de estas estructuras anatomicas y
de sus condiciones fisiolégicas permite una comparacion estadistica
razonable y una aleatorizacion de los especimenes (Stubinger and Dard
2013).

Puesto que el disefio de este proyecto es una experimentacion
animal in vivo, se ha llevado a cabo siguiendo en lo posible la guia
ARRIVE (Animals in Research: Reporting In Vivo Experiments) (Kilkenny
et al, 2010), ANEXO I. Consiste en una lista de 20 items que describen
la informacion minima que todas las investigaciones en animales
deberian de tener. Fue elaborada por expertos investigadores y
estadisticos de varias disciplinas asi como los editores de las siguientes
publicaciones cientificas: Nature Cell Biology, Science, Laboratory
Animals y British Journal of Pharmacology. Permite llevar a cabo
ensayos in vivo con la descripcion de unos parametros minimos que
asegure la repetibilidad del estudio y poder valorar su trascendencia

clinica.

RESUMEN/COROLARIO

Una vez revisada la literatura odontolégica al respecto de los
diferentes tipos de material restaurador en prétesis implanto-soportadas

asi como sobre los efectos de la ferulizacién y de sus consecuencias
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sobre el complejo implante/hueso en términos de micro-movimiento y
microdeformacion, se observa que apenas existe o no existe informacion
sobre la influencia de estos conceptos biomecanicos en implantes ya
osteointegrados que soportan o retienen restauraciones protésicas
unitarias o bien fefurizadas adyacentes. Esta es la principal motivacion
para llevar a cabo este proyecto de tesis doctoral que pueda dar
respuesta a las cuestiones planteadas.

79



Antecedentes y estado actual del tema

8o



3. Hipotesis y objetivos






Hipotesis y objetivos

HIPOTESIS DE TRABAJO

Del analisis y valoracion critica del estado actual del tema, se
pueden formular las siguientes hipétesis iniciales, de trabajo o de partida:

1. Los materiales de restauracion rigidos en protesis sobre
implantes provocan una menor microdeformacion del hueso peri-

implantario y menor micro-movimiento de los implantes.

2. La ferulizacidn de implantes causa una disminucion del micro-

movimiento implantario y de la microdeformacién 6sea peri-implantaria.

Formulada la hipdtesis inicial como una afirmacion o un
interrogante dirigido al marco del estudio y puesto que una de sus
caracteristicas es su generalidad pueden surgir mas interrogantes que
obliguen a generar nuevas hipoétesis. Por ello, es mas pragmatico y
concreto hablar de objetivos en vez de hipotesis sin olvidar lo que ello
significa.

OBJETIVO GENERAL

Mostrar que el empleo de materiales de mayor modulo de
elasticidad utilizados en la construccion de protesis parciales fijas
implanto-soportadas unitarias provocan menor micro-movimiento
implantario y menor microdeformacion 6sea peri-implantaria comparado
a un material menos rigido y a protesis parciales fijas implantosoportadas
por dos implantes adyacentes ferulizados.
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OBJETIVOS ESPECIFICOS

Entendidos en general como los pasos a recorrer para alcanzar el

objetivo general, con su formulacion se pretende alcanzar lo siguiente:

1. Cuantificar y comparar los valores de micro-movimiento
implantario producidos tras una aplicacion de carga estatica sobre
un implante osteointegrado, cuando este retiene una protesis
unitaria de circonio monolitico o de composite de polimero de

acrilato.

2. Medir y comparar el nivel de micro-movimiento implantario
después de la aplicacion de una carga estatica de 100 N sobre dos
implantes adyacentes ferulizados que retienen una protesis parcial
fija con estructura de circonio monolitico comparado a retenedores

de composite de polimero de acrilato.

3. Medir la microdeformacién a nivel de la cresta Osea peri-
implantaria en los supuestos de estudio anteriormente descritos: a)
Prétesis unitaria unitaria implanto-soportada de estructura en
circonio monolitico y en composite de polimero de acrilato. b)
Prétesis parcial fija implanto-soportada de dos unidades construida
en circonio monolitico y composite de polimero de acrilato y
retenidas por dos implantes adyacentes.

4. Comparar la microdeformacion producida en la cresta 6sea peri-
implantaria en funcién del material restaurador empleado: circonio
monolitico o composite de polimero de acrilato, tanto en coronas
unitarias como en proétesis parcial fija de dos unidades retenidas por

dos implantes adyacentes ferulizados y ya osetointegrados.
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5. Establecer la relacién entre micro-movimiento y valores ISQ en
los implantes ya osteointegrados, con las variables a estudio
(materiales de diferente rigidez de la estructura protésica y

ferulizacion o no de los implantes).

En esta linea, para dar una respuesta adecuada a la hipodtesis y los
objetivos planteados se disefia un plan de investigacion tipo estudio

experimental in vivo siendo la unidad experimental el conejo.
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41 MUESTRA, MODELOS DE TRABAJO Y TECNICA
QUIRURGICA

MUESTRA

El total de la muestra fueron 8 tibias extraidas de 4 conejos adultos
de Nueva Zelanda (Oryctolagus cuniculus) de unos 6 meses de edad, ya
que es cuando alcanzan su madurez sexual y poco después la madurez
esquelética (Stubinger and Dard, 2013). El peso de cada uno fue de
alrededor de 4 kg, ya que es el peso aproximado de los conejos de esta
raza a dicha edad. Las propiedades 6seas que hacen del conejo un
animal factible para ensayos de osteointegracion y biomecanica se
comentaron anteriormente. En esta linea, los principales inconvenientes
de este animal son, que por su tamafo limitado se recomienda un
maximo de 6 implantes por conejo (International Standard ISO 10993-6,
1994) y las diferencias 6seas a nivel macro, microestructural y de
recambio. Para este tipo de ensayo se considera que este modelo animal
tiene un tamano suficiente. A pesar de esta recomendacion, durante este
proyecto se pudieron observar problemas de fracturas cuando se
colocaban 3 implantes por cada tibia, ya que cuanto la colocacion de los
implantes se alejaba mas de la meseta tibial, tanto mas el area 6sea se
reducia. Por ello, tras un primer ensayo fallido, se inici6 un segundo
ensayo con 4 animales colocando unicamente 2 implantes por tibia, en
el area mas proximal posible, con resultado positivo. Este estudio fue
aprobado por el comité de ética en experimentacidon animal del centro de
cirugia minimamente invasiva Jesus Usoén (ref 002/18). Tal y como se
describe en apartados anteriores, se siguio la guia ARRIVE siguiendo la
normativa para experimentacion animal EU Directive 2010/63/EU,
ANEXO I. En cada tibia se colocaron dos implantes a partir de los cuales
se construyeron las proétesis unitarias (2) y ferulizadas (16) de dos
unidades segun se describe mas adelante
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MODELOS DE TRABAJO

De acuerdo con lo anteriormente relatado se construyeron y
utilizaron 8 modelos de trabajo segun la técnica y sistematica siguiente.
Cada modelo era una estructura rectangular de yeso tipo IV (3x8x2 cm)
segun la clasificacion de la ADA (GC FUJIROCK EP, GC Europa,
Leuven, Bélgica), en la cual estaba incluida aproximadamente la tercera
parte del grosor de una tibia, en la que a su vez estaban colocados 2
implantes Vega Klockner de 3x10 mm (Klockner, Soadco, Escaldes-
Engordany, Andorra) separados desde su centro unos 6 mm, y con 2 mm
del cuello expuestos, FIGURA 7.

FIGURA 7. Imagen de una tibia de conejo con dos implantes colocados en ella

separados 6 mm intercentros y con 2 mm coronales expuestos.

La técnica y sistematica de colocacion de los implantes en las tibias
de los animales in vivo, se efectu6 de la manera siguiente. En primer
lugar se coloco un catéter intravenoso en la vena marginal de la oreja
(previa aplicacion de alcohol; no se aplico pomada anestésica ya que es
un procedimiento leve y no provoca dolor en el animal). Los conejos se
pre-medicaron mediante la administracion de medetomidina 1 mg
(Domtor®, Pfizer, Nueva York, Estados Unidos) y ketamina (Ketolar® 50,

Hameln, alemania). Tras esta pre-medicacion, fueron pre-oxigenados
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con la ayuda de una mascarilla facial (mascara de Hall) durante 5
minutos con oxigeno al 100% mediante flujo de gas fresco a 3-5 |/min.
La anestesia fue inducida con propofol (Diprivan®, AstraZeneca,
Cambridge, Reino Unido) (4 mg/kg) via intravenosa. Se procedié a
intubar a los animales mediante técnica ciega, con tubos endo-
traqueales del n° 3 con neumotaponamiento. Se conectoé el tubo a un
circuito circular semi-cerrado unido a un ventilador (Ohmeda, Ge
Healthcare, Madrid, Espana) con flujo de gases frescos de 0.3 ml/min
durante los primeros 5 minutos y pasado ese tiempo se fijé en 1 I/min. El
mantenimiento anestésico se realizé mediante anestesia inhalatoria con
sevofluorano (Sevorane®, Abbott Laboratories, Chicago, Estados
Unidos) a una concentracion fijada en el vaporizador del 1.1-1.2%.
Durante la inyeccion de la sustancia ensayo se administré infusion
continua de Lactato Ringer (Ringer Lactato®, Braun, Melsungen,
Alemania) (5-10 mg/kg) a través de la vena marginal de la oreja. Se
rasuraron ambas patas posteriores y se aplico etanol como desinfectante
para, posteriormente llevar a cabo una incision subperiostica
exponiendo el hueso del area proximal de ambas tibias. Una vez
seleccionada la zona de implantacion en la metéfisis tibial se llevo a cabo
la colocacién de 2 implantes Klockner VEGA (Soadco S.L., Escaldes
Engordany, Andorra) de 3x10 mm en cada tibia siguiendo el protocolo de
fresado recomendado por el fabricante con una distancia controlada de
aproximadamente 6 mm entre sus centros. Se dejaron 2 mm expuestos
de la parte mas coronal de los implantes para poder visualizar el micro-
movimiento de los mismos al ser sometidos a carga después de
completado el proceso de osteointegracion.

Después de colocar los implantes y antes de suturar el colgajo, se
registraron el paralelismo, direccidn y la posicion de los implantes
atornillando dos pilares de transferencia a los implantes y ferulizados con
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un composite fluido (GrandioSo flow, Voco, Cuxhaven, Alemania),
FIGURA 8.

FIGURA 8. Pilares de transferencia/impresion atornillados a los implantes y

ferulizados con composite fluido.

Tambien, se midieron sus valores ISQ tras ser colocados, estando
estos en un rango de entre 53-74 ISQ. Finalmente, se procedio al cierre
de la herida por planos con sutura reabsorbible (Vicry 4/0) (Johnson &
Johnson, Sommerville , Nueva Jersey, Estados Unidos) dejando los
implantes en dos fases quirurgicas. La analgesia post-intervenciéon se
baso en la administracién de buprenorfina (Buprex®)(10 ugr/kg) por via
subcutanea. Después se aplico analgesia y antibioterapia basada en
Buprenorfina cada 8 horas durante 3 dias y Baytril cada 12 horas durante
5 dias respectivamente.

Cada implante fue asignado en cada tibia de manera aleatoria y
todos los procedimientos quirurgicos fueron llevados a cabo por un unico
operador. Tras 6 semanas de osteointegracion, los animales fueron
sacrificados mediante la inyeccion de cloruro potasico (1-2 mmol/kg) e
inmediatamente después se midieron de nuevo en todos los implantes
los valores ISQ para comprobar su osteointegracion, encontrandose

todos en un rango entre 69-82 ISQ.
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Una vez sacrificados los animales, se procedio a cortar el hueso
tibial por su parte distal y proximal en un bloque que incluia los dos
implantes colocados y se elimind todo el tejido blando circundante. A
continuacion, estas ocho secciones tibiales con sus respectivos
implantes se incluyeron cada una, como ya se ha comentado, en un
zbcalo rectangular de escayola extradura tipo IV de la ADA para asi estar
fijas y tener una superficie uniforme, para facilitar los ensayos

posteriores.

4.2 FABRICACION DE LAS RESTAURACIONES PROTESICAS

Mientras tenia lugar la oseointegracidn de los implantes en las tibias
de los conejos y antes de su sacrificio, se procedio a la construccidon de
las restauraciones protésicas. Se hizo asi con el proposito de exponer
las secciones tibiales el menor tiempo posible a la influencia del medio
ambiente. La técnica y sistematica se desarroll6 de la siguiente manera:
una vez que los pilares de transferencia o de impresioén estaban unidos
con composite fluido se desatornillaron de los implantes y a continuacion
se atornillaron a esos pilares los correspondientes analogos de los
implantes. Posteriormente y a la manera a como se hace en la praxis
habitual, se vacié el conjunto pilar trnasferencia/implante en yeso tipo IV
, obteniendo asi un bloque de yeso rectagunlar que incluia el cuerpo de
los dos analogos de los implantes.

Una vez obtenidos asi los modelos, se atornillaron los scan bodies
a los analogos de los implantes y se procedié al escaneo mediante el
escaner iScan L2 (Imetric, Courgenay, Switzerland). Despues, se
procedid al disefio mediante CAD con el software Exocad (Exocad
GmbH, Darmstadt, Alemania) de una corona cemento-atornillada con
forma de premolar inferior. Una vez disefada, se fres6 una corona en
composite de polimero de acrilato (VITA Zahnfabrik, Bad Séackingen,
Alemania) y otra en circonio monolitico (VITA Zahnfabrik, Bad
Sackingen, Alemania) con la fresadora DMG Mori Ultrasonic 10 (DMG
MORI SEIKI, Bielefeld, Alemania). Asi, con tecnologia CAD-CAM se

obtuvo una corona o restauracion unitaria en composite de polimero de

93



Material y metodologia

acrilato y otra en circonio monolitico. Se eligieron estos materiales por su

gran diferencia en cuanto a sus propiedades mecanicas, TABLA I.

Modulo de Coeficiente de Tensién de
Young (GPa) Poisson (p) Von Mises
Composite de polimero de 2.8 0.35 13.75
acrilato
Circonio Monolitico 210 0.23 24.87

TABLA |. Propiedades mecanicas de los materiales usados en este proyecto

(composite de polimero de acrilato y circonio monolitico).

Con similar procedimiento descrito para la obtencién de las
restauraciones unitarias, se disefio, se fabricO y se obtuvieron las
protesis parciales fijas o puentes de dos unidades o coronas ferulizadas
con la morfologia de un puente de 2 premolares adyacentes ferulizados.
Se construyeron asi 16 coronas adyacentes ferulizadas (8 puentes de
composite de polimero de acrilato y 8 puentes de circonio monolitico),
FIGURA 9.

Finalmente, cada restauracion unitaria fue cementada a una base
de titanio antirotatoria Klockner de 3.5 mm de altura de area de
cementacion y 1 mm de altura transgingival (Soadco, Escaldes-
Engordany, Andorra), con cemento de resina autoadhesivo dual
(Maxcem, Kerr Iberia, Barcelona, Espafa). Los puentes se cementaron
del mismo modo pero, en este caso, sobre bases de titanio rotatorias,
FIGURA 9. Las restauraciones asi presentadas se denominan cemento-
atornilladas y permiten su atornillamiento a los implantes colocados en
las secciones de las tibias de los conejos. Se constituye asi el modelo de
trabajo definitivo, que estaria formado por 2/3 de la seccién de la tibia
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FIGURA 9. Imagen de todas las restauraciones empleadas: una corona unitaria en
composite de polimero de acrilato (en amarillo) y otra en circonio monolitico (en
blanco); 8 puentes en composite de polimero de acrilato (en amarillo) y 8 puentes en

circonio monolitico (en blanco).

incluida en yeso tipo IV con los dos implantes colocados en ella y una
restauracién unitaria o un puente de dos unidades atornillado a los
implantes. En total ocho modelos de trabajo, tantos como tibias sobre los
que se pueden atornillar una corona unitaria o dos ferulizadas de cada

material en estudio.

4.3 PROCEDIMIENTOS DE REGISTRO Y MEDIDA

EXTENSIOMETRIA Y APLICACION DE CARGA

El dia anterior a realizar los ensayos de carga se procedié a adherir
una galga extensiométrica de 2 mm (factor de galga 2.09+1.0%;
resistencia 120.4Q+0.4%) (Kyowa, Tokyo, Japdn) sobre la cresta 6sea
peri-implantaria de cada implante con cianoacrilato (CC-33A; Kyowa,
Tokyo, Japén). En primer lugar se procedié al acondicionamiento de la
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superficie de la cresta 6sea peri-implantaria mediante lijado con papel de
lija de grano 300 y lavado con alcohol. Después, se coloco adhesivo de
manera homogénea sobre la parte trasera de la galga y se situ6 sobre la
cresta, lo mas cercana posible al implante, en lo que corresponderia a la
zona vestibular del mismo y se ejercio una presion controlada con una

espatula de composite sobre la galga durante un minuto, FIGURA 10.

FIGURA 10. Modelo de trabajo con dos implantes colocados en una seccién de
tibia embebida en un z6calo de escayola. Pueden observarse 2 galgas

extensiométricas adheridas a la cortical 6sea mas cercana a los implantes

A continuacion, se atornillaron las correspondientes restauraciones
una a una a 30 N/cm?, tal como recomienda el fabricante. Acto seguido,
se coloco el modelo de trabajo en la maquina de fluencia de carga, fijado
con un sargento, inclinado 6° respecto a un cilindro de 10 mm de
diametro que actu6 como antagonista, simulando de este modo la
posicion de un primer premolar inferior.

Una vez situado asi el modelo de trabajo en la maquina de fluencia
de carga, se sometio a las coronas atornilladas sobre los implantes a una
carga de 100 N. La maquina de fluencia de carga servohidraulica fue el

modelo MTS BIONIX 358 previamente calibrada (MTS Sensor
96



Material y metodologia

Technologie GmbH & Co. KG, 6 Ludenscheid, Alemania). Esta dotada
con una célula de carga de 2.5 kN y software TestStar [I® (MTS Sensor
Technologie GmbH & Co. KG, 6 Ludenscheid, Alemania) a 1 mm/min
durante 30 segundos, FIGURA 11.

FIGURA 11. Imagen de la maquina de fluencia de carga durante el ensayo de

carga sobre una de las coronas unitarias implantosoportadas.

Tanto la magnitud como la direccién de carga, fueron acordes a las
que puede recibir un premolar inferior (Watanabe et al, 2005). Se llevaron
a cabo un total de 16 ensayos con coronas unitarias de composite de
polimero de acrilato y 16 ensayos con coronas unitarias de circonio
monolitico. En los casos de las coronas ferulizadas, se realiz6 el test de
carga primero sobre un premolar y después sobre el otro, en total 16

ensayos para cada material de restauracion.

En el momento de la aplicacion de carga se registraron también los
valores de las microdeformaciones producidas en las areas donde se
situaron las galgas con un indicador y grabador de deformacion (Model
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P3 Strain indicator and Recorder, Design Vishay micromesuraments,
USA) instalado en un ordenador portatil, FIGURA 12. El grado de
distorsion de la galga se calcul6 acorde a la ecuacion: microdeformacion
€ = AL (cambio de longitud de la galga) / L (um / m) = AR (cambio en la
resistencia eléctrica de la galga) / R.

MEMORY
4 CARD p STRAIN INDICATOR
. — - AND RECORDER

FIGURA 12. Dispositivo indicador y grabador de deformacion (Model P3 Strain
indicator and Recorder, Design Vishay micromesuraments, USA) con la interfaz del

ordenador (abajo derecha).

MICRO-MOVIMIENTO DEL IMPLANTE

Para medir el micro-movimiento producido durante el momento de
la aplicacion de la carga, se tomaron imagenes del complejo hueso-
implante antes de iniciar la carga (F = 0 N) y durante la carga (F = 100
N), con un microscopio de largo alcance QUESTAR QM-100 (Long
Distance Traveling Microscope) dotado de una resolucién de 2 pym
(Seven Astro-Optics Division, Laurel, Maryland, USA). Mediante el
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software Image J (National Institute of Health, Maryland, USA) se
compararon las 2 imagenes tomadas en cada ensayo, midiendo el micro-
movimiento producido en los ejes “X” e “y” para después calcular el valor
de la resultante. Para ello, previamente se pintaron marcas con rotulador
en los 2 mm expuestos de los cuellos de los implantes, las cuales nos
sirvieron como referencia para valorar la posicion del implante antes y

durante la carga (FIGURA 13).

FIGURA 13. a) Imagen antes de la carga de una zona de los 2 mm del cuello

expuesto de uno de los implantes con una marca hecha con rotulador de la que se
extraen puntos de referencia (1-6) que serviran para valorar el micro-movimiento
producido. b) Imagen en el momento de la carga con los puntos de referencia (1-6)

desplazados
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4.4 ANALISIS ESTADISTICO

Antes de comenzar el estudio, el tamafio de la muestra a utilizar se
calculé de acuerdo con Kirk (Kirk RE, 1995) para un nivel de significacion
a=0.05, una potencia (1-B) del 0.80 y una determinacion del efecto
grande de f=0.4 (Cohen J, 1988). El calculo de f se realizé del siguiente

modo:

S
(on

f=

l—w

Donde el coeficiente w? es el grado de asociacion entre la variable
independiente (para pertenecer a un grupo u otro) y la variable
dependiente. Asi, para dos variables independientes y un calculo del
efecto grande, el tamafio de muestra es, de acuerdo a Kirk (Kirk RE,
1995) igual a 2 x 2 x 13 =52 muestras totales para los parametros
previamente seleccionados. Este resultado es menor que 2 x 2 x 16
usado en este estudio, por lo que, se mejord la potencia de los ensayos.

La estadistica descriptiva se resolvié con medidas de tendencia
central y dispersion. En la estadistica analitica, se realiz6 un test de
Shapiro-Wilks para comparar la normalidad entre el ajuste de las
variables a una distribucion normal e indicon normalidad (p>0.05).
Posteriormente se us6 un test ANOVA de dos vias para evaluar las
diferencias entre los grupos y materiales estudiando como cada uno de
los factores influia en la variable dependiente (modelo aditivo) por si solo,
asi como la influencia de la combinacion que pudiera existir entre ellas
(modelo con interaccion). En este test, las variables dependientes fueron
clasificadas en relacién a dos factores (o vias) para estudiar de manera
simultanea sus efectos. En este estudio, el primer factor (material) tenia
2 niveles y el segundo factor (corona) otros 2, siendo 2x2 muestras o
unidades experimentales, cada una con 16 repeticiones. Se utilizaron
pruebas no paramétricas (Mann-Whitney y Kruskall-Wallis) cuando el

test de Levene indicaba varianzas no homogéneas entre grupos
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(p<0.05). La significancia estadistica se defini6 como p<0.05. El analisis
estadistico se llevd a cabo usando el software IBM SPSS Statistics 25
(IBM Armonk, NY, USA).
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5.1 DE LOS VALORES ISQ

La TABLA Il muestra los valores ISQ registrados en el momento
de la colocacién de los implantes (ISQ inicial) y tras haber sacrificado los
animales (1SQ final).

Muestra I1SQ Inicial ISQ Final
11-lzda Mesial 73 75
11-Dcha Mesial 72 74
12-lzda Mesial 65 71
12-Dcha Mesial 65 75
13-Dcha Mesial 74 73
15-lzda Mesial 74 82
15-Dcha Mesial 72 73
16-Dcha Mesial 73 70
11-lzda Distal 65 69
11-Dcha Distal 65 72
12-lzda Distal 67 70
13-Dcha Distal 53 69
14-lzda Distal 73 72
14-Dcha Distal 58 69
15-lzda Distal 64 70
15-Dcha Distal 68 71

Promedio 67.6 72.2
Desviacion estandar 6.1 3.3
Valor p 0.437

TABLA Il. Valores ISQ en el momento de la colocacion del implante (inicial) y a las 6

semanas, tras el sacrifico del animal (final).

El promedio de valores 1SQ inicial fue de 67,6+6,1 que aumento
ligeramente hasta un promedio de 72,2+3,3 despues de la oseointegracion
de los implantes, sin que esta diferencia fuese significativa (p=0.437).
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5.2 DE LOS RESULTADOS DE ANOVA DE DOS VIAS PARA
LA MICRODEFORMACION Y MICRO-MOVIMIENTO

El ANOVA de dos vias permite estudiar como influyen por si solos
cada uno de los factores sobre la variable dependiente (modelo aditivo) asi
como la influencia de las combinaciones que se pueden dar entre ellas
(modelo con interaccion). En un ANOVA de dos vias se clasifica a los
individuos de acuerdo a dos factores (o vias) para estudiar simultaneamente
sus efectos. En general, si el primer factor tiene a niveles y el segundo tiene
b, se tendran ab muestras o unidades experimentales, cada una con n
individuos o repeticiones. En este estudio habra 4 muestras o unidades
experimentales con 16 casos cada uno.

Se realizé un modelo para la microdeformacién en composite de
polimero de acrilato y otro modelo para el micromovimiento en composite de

polimero de acrilato.

Anova de 2 vias (corona y material) para microdeformacién
en composite de polimero de acrilato

Prueba de igualdad de Levene de varianzas de error®P

Estadistico de
Levene gl1 gl2 Sig.
Microdeforma Se basa en la media .460 3 60 711
cion en Se basa en la mediana .264 3 60 .851
composite de e basa en la mediana y con .264 3 51.596 .851
pol!mero de ol ajustado
acrilato Se basa en la media .448 3 60 719
recortada

Prueba la hipétesis nula de que la varianza de error de la variable dependiente es igual entre grupos.
a. Variable dependiente: microdefcpa
b. Disefo : Interseccion + corona + material + corona * material

Como los p-valores de las pruebas de Levene son mayores de 0.05, se

puede asumir que las varianzas entre grupos son iguales y por tanto es

posible calcular los efectos inter-sujetos posteriormente.
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Variable dependiente:

Pruebas de efectos inter-sujetos

Microdeformacion en composite de polimero de acrilato

Eta

Tipo lll de parcial | Parametro

suma de Media al sin Potencia
Origen cuadrados | gl | cuadratica F Sig. | cuadrado | centralidad | observada®
Modelo 1003097.0472| 3| 334365.682| 4.832(.004 .195 14.497 .886
corregido
Interseccion | 11975925.391 | 1]11975925.391 | 173.085 | .000 .743 173.085 1.000
corona 992763.141| 1 992763.141 | 14.348 | .000 .193 14.348 .961
material 7590.766 | 1 7590.766 .110].742 .002 .110 .062
corona * 2743.141 | 1 2743.141 .040 | .843 .001 .040 .054
material
Error 4151464.563 | 60 69191.076
Total 17130487.000 | 64
Total 5154561.609 | 63
corregido

a. R al cuadrado = .195 (R al cuadrado ajustada = .154)
b. Se ha calculado utilizando alpha = .05

Tal como indican en la tabla superior, los p-valores asociados a los
efectos inter-sujetos, solo la corona tiene efecto significativo sobre la
microdeformacion en composite de polimero de acrilato ya que su p-valor es
0.000. No asi el material ni la interaccion corona*material por lo que la
microdeformacion no difiere segun material y el efecto conjunto de corona 'y
material es simplemente el efecto aditivo de cada uno de los efectos por
separado. Esta ausencia de interaccion de efectos se aprecia en el siguiente
grafico donde las lineas son paralelas. Se observa que, para ambos
materiales, la corona wunitaria tiene valores muy superiores de
microdeformacion en composite de polimero de acrilato. Un analisis de

regresion permitira cuantificar este resultado.

Medias marginales estimadas de microdeformacion

en composite de polimero de acrilato material

600

~— Composite de polimero de acrilato

Circonio
550

500
450

400

Medias marginales estimadas

350

300

unitaria ferulizada

corona
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Para saber como se comporta el efecto de la corona sobre la

microdeformacion se estiman los coeficientes de regresion:

Variable dependiente:

Estimaciones de parametro

Microdeformacion en composite de polimero de acrilato

Intervalo de Eta
confianza al 95% | parcial | Parametro

Desv. Limite | Limite al sin Potencia
Parametro B Error t Sig. | inferior | superior | cuadrado | centralidad | observada®
Interseccion 312.375| 65.760|4.750(.000 | 180.834 | 443.916 .273 4.750 .997
[corona=unitaria] 262.188 | 92.999|2.819|.007| 76.161| 448.214 17 2.819 .792
[corona=ferulizada] 0? . . . . . . . .
[material=Cpa] -8.688| 92.999| -.093(.926 | 194.714| 177.339 .000 .093 .051
[material=Zr] 0? . . . . . . . .
[corona=unitaria] * | -26.188 | 131.521 | -.199 | .843 [ 289.269 | 236.894 .001 .199 .054
[material=Cpa]
[corona=unitaria] * 0?
[material=Zr]
[corona=ferulizada] 0?
* [material=Cpa]
[corona=ferulizada] 0?
* [material=Zr]

a. Este parametro esta establecido en cero porque es redundante.
b. Se ha calculado utilizando alpha = .05

Se observa que la categoria de referencia es la corona ferulizada, y el
coeficiente B (p-valor 0.007) asociado a la corona unitaria es 262.188 lo que

indica que la microdeformacion es 262.2 unidades mayor en coronas

unitarias que en coronas ferulizadas.

En esta tabla descriptiva, se observan estos comportamientos:

material
Composite de Circoni
Total | polimero de acrilato 0
corona  total Microdeformacion N validos 64 32 32
P omRosee % Media 432.58 421.69 443.47
acrilato Desviacion estandar 286.04 296.04 279.98
unitaria  Microdeformacion N validos 32 16 16
en composite de .
polimero de Media 557.13 539.69 574.56
acrilato Desviacion estandar 266.55 268.82 271.87
ferulizada Microdeformacion N validos 32 16 16
en composite de
polimero de Media 308.03 303.69 312.37
acrilato Desviacion estandar 251.41 281.34 226.78
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Anova de 2 vias (corona y material) para micro-movimiento en
composite de polimero de acrilato

Prueba de igualdad de Levene de varianzas de error®®

Estadistico de
Levene gl1 gl2 Sig.

Micro- Se basa en la media 14.600 3 60 .000
Compostede  Se basa en la mediana 12.216 3 60 .000
polimero de Se basa en la mediana y con 12.216 3 32.190 .000
acrilato gl ajustado

Se basa en la media 14.580 3 60 .000

recortada

Prueba la hipétesis nula de que la varianza de error de la variable dependiente

es igual entre grupos.
a. Variable dependiente: micro-movimiento en composite de polimero de acril
b. Disefio : Interseccion + corona + material + corona * material

Como los p-valores son menores de 0.05, no se puede asumir que las
varianzas entre grupos son iguales y por tanto no podemos calcular los
efectos inter-sujetos posteriormente. Como no se cumple la prueba de
Levene, en principio no podria seguir calculandose ningun efecto, pues es
uno de los supuestos que necesita el ANOVA, pero es verdad que en
muchos casos esta prueba de Levene no se muestra. En cualquier caso,
hacemos el analisis considerando que la prueba de Levene es valida, pero
como el modelo asi no es valido, se opta en el analisis por una alternativa no
paramétrica (pruebas de Kruskall-Wallis, Mann-Whitney).

Pruebas de efectos inter-sujetos
Variable dependiente: micro-movimiento en composite de polimero de acrilato

ato

Tipo Ill de Eta parcial | Parametro

suma de Media al sin Potencia
Origen cuadrados | gl | cuadratica F Sig. | cuadrado | centralidad | observadaP
Modelo 4577.6422 | 3 1525.881 2.661|.056 117 7.982 .621
corregido
Interseccion 265727.363| 1| 265727.363 | 463.354 | .000 .885 463.354 1.000
corona 2112.551| 1 2112.551 3.684 | .060 .058 3.684 472
material 1498.658 | 1 1498.658  2.613(.111 .042 2.613 .356
corona * 966.433| 1 966.433 1.685].199 .027 1.685 .248
material
Error 34409.206 | 60 573.487
Total 304714.210 | 64
Total 38986.847 | 63
corregido

a. R al cuadrado = .117 (R al cuadrado ajustada = .073)
b. Se ha calculado utilizando alpha = .05
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Tal como indican los p-valores asociados a los efectos inter-sujetos,
ningun parametro (corona, material e interaccion) tiene efecto significativo
sobre el micro-movimiento en composite de polimero de acrilato ya que sus
p-valores son mayores de 0.05. Para la corona, el p-valor 0.060 (significativo
al 90%) esta cercano al umbral de aceptaciéon 0.05 por lo que existe cierta
tendencia a que existan diferencias significativas en los valores de micro-
movimiento en composite de polimero de acrilato segun corona. No cabe

calcular las estimaciones de los parametros de regresion.

Medias marginales estimadas de micro-movimiento
en composite de polimero de acrilato

800 material

— Composite de polimero de acrilato
Circonio

750

70,0

Medias marginales estimadas

60,0 -

T

unitaria ferulizada

corona

En esta tabla descriptiva, se observan estos comportamientos con
ausencia de efectos: el valor medio de micro-movimiento en composite de
polimero de acrilato en la corona unitaria es 70.18 y en la ferulizada es de
58.69 pero esta diferencia no llega a ser significativa.

®» 53 00N

Material
Composite de
Total | polimero de acrilato Ir
Total micro-movimiento en N validos 64 32 32
composite de polimero - Media 64.44 69.27| 59.60
de acrilato Desviacion estandar 24.88 28.86| 19.40
unitaria micro-movimiento en N validos 32 16 16
composite de polimero media 70.18 78.91| 61.46
de acrilato Desviacion estandar 32.97 37.30| 26.33
ferulizada micro-movimiento en N validos 32 16 16
composite de polimero Media 58.69 59.64 | 57.74
de acrilato
Desviacion estandar 10.11 11.50 8.77
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La alternativa no paramétrica es calcular 2 pruebas de Mann-Whitney
para corona y material y una prueba de Kruskall-Wallis para la interaccion:

corona material interaccion

p-valor 0.413 (M-W) 0.314 (M-W) 0.552 (K-W)

Asi pues, no hay efecto corona, ni material ni interaccion.

A modo de resumen y para una mejor compresion de los datos, los
resultados se pueden concretar en lo siguiente:

La Tabla lll y las FIGURAS 14 y 15 muestran la estadistica descriptiva
y los resultados de la estadistica analitica mediante el test ANOVA de dos
vias. Para la microdeformacion se cumple la homogeneidad de varianzas (p-
value Levene 0.711) por lo que se aplicé una ANOVA de 2 vias. Sin embargo,
para el micro-movimiento no se cumple la homogeneidad de varianzas (p-
value Levene 0.000) por lo que se tomd un enfoque no paramétrico (pruebas
de Mann-Whitney y Kruskall-Wallis).
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Tabla lll. Valores promedio, desviaciones estandar (SD) y medianas de micro-movimiento de los

implantes y microdeformacion dsea para composite de polimero de acrilato y circonio monolitico

en coronas unitarias y ferulizadas. Significancia estadistica en negrita.

Micro-movimiento (pum) Valorp* Microdeformacion (pe) Valor p 2
(M-W, K-W) (ANOVA dos vias)

Total Unitaria | Ferulizadas Total Unitaria | Ferulizadas
(SD) (SD) (SD) (SD) (SD) (SD)
mediana | mediana | mediana mediana | mediana | mediana

Total 64.4 70.2 58.7 432.6 557.1 308.0
(24.9) (32.9) (10.1) 0.413 (286.1) | (266.6) | (251.4) 0.000
59.4 59.1 59.6 407.0 618.5 209.0

Composit

e de | 69.3 78.9 59.6 421.7 539.7 303.7

polimero | (28.9) (37.3) (11.5) (296.0) | (268.8) | (281.3)

de 60.6 68.8 60.6 401.0 618.5 168.5

acrilato

Circonio 59.6 61.5 57.7 443.5 574.6 312.4

monolitic | (19.4) (26.3) (8.8) (279.9) | (271.9) | (226.8)

o 58.9 58.8 58.9 407.0 650.5 245.5

Valor p 0.314 0.552 0.742 0.843

Nivel de significancia para los contrastes del 5% (a = 0.05) (p-value <0.05).

"Valores p corresponden al andlisis no paramétrico. En la fila del total, se observa la
comparacion entre coronas (M-W, Mann-Whitney); en la columna del total, se detalla la
comparacion entre materiales (M-W) y en la esquina inferior derecha, la interaccion entre
materiales y coronas (K-W, Kruskall-Wallis).

2Valores p correspondientes al analisis paramétrico mediante ANOVA dos vias. En
la fila del total se observa la comparacién entre coronas; en la columna del total, se detalla
la comparacion entre materiales y en la esquina inferior derecha, la interaciéon entre material
y coronas

El valor de la mediana para el micro-movimiento fue de 59.21 ym para
las coronas unitarias y de 59.6 ym para las ferulizadas (p= 0.413). Los
valores de la mediana para el composite de polimero de acrilato y del circonio
monolitico fueron de 60.6 um y 58.9 um respectivamente (p=0.314). No hubo
efecto de interaccion entre el tipo de prétesis y el material (p= 0.552), por lo
que, para cada material, no hubo diferencias estadisticamente significativas
entre los valores de micro-movimiento y los dos tipos de corona (unitaria y
ferulizada), FIGURA 14.
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Material

B Composite de polimero de acrilato
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Circonio
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FIGURA 14. Diagrama de cajas para el micro-movimiento en relacion al tipo de

corona y de material. Se muestran las medianas, los cuartiles y los valores extremos.

Sin embargo, la observacion de los valores promedio obtenidos de
los dos tipos de material y de los dos tipos de restauracion revelaron que
ferulizar dos coronas implanto-soportadas adyacentes reduce el micro-
movimiento de los implantes comparando con coronas unitarias, con un
efecto mayor en las restauraciones de composite de polimero de acrilato.
Asi, cuando se usaron restauraciones de circonio monolitico, el micro-
movimiento de los implantes fue menor comparado a las restauraciones de
composite de polimero de acrilato, siendo este descenso mayor para las
coronas unitarias de circonio monolitico.

Los valores promedio de microdeformacion d&sea fueron de
557.1£266.6 pe y 308.0+251.4 pe para las restauraciones unitarias y
ferulizadas respectivamente (p=0.000). Los valores promedio para el
composite de polimero de acrilato y para el circonio monolitico fueron de
421.74296.0 pe y 443.5+279.9 ue respectivamente (p=0.742). No hubo
efecto de interaccion entre el tipo de corona y el material (p=0.843),
observandose diferencias significativas entre los valores de micro-

movimiento para los dos tipos de corona, FIGURA x. Los valores promedio
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de la microdeformacién ésea para las restauraciones unitarias (39.7+8.8 pg)
y ferulizadas (303.7+281.3 pe) de composite de polimero de acrilato fueron
significativamente diferentes. Ademas, los valores promedio de las coronas
unitarias y ferulizadas de circonio monolitico (574.6+271.9 pe 'y 312.4+226.8
pe respectivamente) fueron también signifcativamente diferentes. De este
modo, el hecho de ferulizar dos coronas adyacentes provoco una reduccion
de los valores de microdeformacién 6sea para los dos materiales testados
de aproximadamente la mitad comparado a las coronas unitarias; este efecto

fue estadisticamente significativo para ambos materiales, TABLA IlI.

FIGURA 15. Valores promedio de microdeformacion estimados en ANOVA de dos

vias para los factores corona y material

Promedios marginales estimados de microdeformacion
600 Material

Circonio
550

500
450

400

Promedios marginales estimados

350

300

Single Splinted

Unitarias Ferulizadas

Coronas

" En un disefio con dos factores, los valores promedio marginales para un factor son

los valores promedio para ese factor promediados en todos los niveles del otro factor.
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5.3 DE LOS VALORES ISQ FINALES Y SU RELACION CON
EL MICROMOVIMIENTO

Muestra 1SQ Micro-movimiento composite Micro-movimiento
de polimero de acrilato (um) circonio (um)
Unitarias Ferulizadas Unitarias Ferulizadas
11-lzda Mesial 75 82.6 77 .1 81.3 70.3
11-Dcha Mesial 74 90.3 61.4 80.7 58.9
12-1zda Mesial 71 148.8 66.4 75.4 59.9
12-Dcha Mesial 75 116.2 81.2 87.9 61.7
13-Dcha Mesial 73 40 56,5 35.7 47.8
15-lzda Mesial 82 41.8 40.7 34.8 49.4
15-Dcha Mesial 73 54.9 52.3 54.3 51.7
16-Dcha Mesial 70 52.5 48.5 23.4 67.8
11-1zda Distal 69 114.4 65.1 103.9 63.9
11-Dcha Distal 72 143.2 68.2 107.6 69.8
12-1zda Distal 70 84.7 63.1 66.3 58.8
13-Dcha Distal 69 32.8 59.8 24.4 56.8
14-lzda Distal 72 52.2 42.9 46 38.6
14-Dcha Distal 69 103.5 68.7 63.2 61.7
15-1zda Distal 70 52.3 51.2 49.3 47.8
15-Dcha Distal 71 52.3 51.2 49.1 58.9
Promedio 72.2 78.9 59.6 61.5 57.7
Desviacion 3.3 37.3 11.5 26.3 8.8
estandar

TABLA IV. Valores ISQ finales y valores de micro-movimiento de cada
implante en coronas unitarias y adyacentes ferulizadas en el momento de aplicar carga.
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IsQ

Unitarias Composite de -0.244
polimero de acrilato

(0.442)
Ferulizadas Composite 0.315
de polimero de acrilato

(0.491)
Unitarias Circonio 0.103

(0.725)
Ferulizadas Circonio -0.130

(0.781)

TABLA V. Resultados del test de correlacién de Pearson para el

micromovimiento y las diferentes restauraciones. Entre paréntesis valores p.

Los valores promedio de 1SQ final fueron de 72.2; los valores
promedio de micro-movimiento para el material de composite de polimero de
acrilato fueron de 78.9 ym y 59.6 ym para coronas unitarias y ferulizadas
respectivamente y para el circonio monolitico de 61.5 ym y 57.7 uym para
coronas unitarias y ferulizadas respectivamente. Tras realizar un test de
correlacion de Pearson, no se observo relacion entre el micro-movimiento de
los implantes y los valores ISQ para los diferentes materiales y tipo de
restauracion, bien fueran de composite de polimero de acrilato o de circonio

monolitico, o bien unitarias o ferulizadas.
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Discusion de los resultados

Este proyecto de investigacion trata sobre la influencia de una
carga estatica de 100 N aplicada en protesis implanto-soportadas por un
solo implante o en protesis de dos unidades soportadas por dos
implantes adyacentes, construidas con estructuras de materiales con
muy diferente modulo de elasticidad (circonio monolitico y composite de
polimero de acrilato), con el objetivo principal de mostrar si el tipo de
material empleado puede tener repercusion en el micro-movimiento de
implantes ya oseointegrados y en la mayor transmision de
estrés/deformacion al hueso peri-implantario de implantes colocados en
tibias de conejo.

6.1. DEL MICRO-MOVIMIENTO DEL IMPLANTE Y
VALORES ISQ

Los datos de micro-movimiento obtenidos se situaron en un
rango entre 23,4 ym y 148,8 uym, referidos a la resultante de los micro-
movimientos producidos en los ejes horizontal y vertical, con promedios
de entre 57,7 um y 78,9 ym que muestran diferencias no significativas
independientemente del material y de la ferulizacion o no de los
implantes adyacentes. Aunque empiricamente se podria considerar a los
implantes ya osteointegrados estructuras rigidas sin ningun tipo de
movilidad, del mismo modo que una sindstosis, en realidad no es asi, y
gozan de una pequefa movilidad estimada entre 3-5 pym para
movimientos verticales (Misch CE, 2005). En cualquier caso, los
resultados obtenidos, se asemejan mas a la movilidad fisiologica descrita
para los dientes naturales durante la actividad funcional que se ha
cuantificado en 28 ym para dientes anteriores, en 68 ym para los
premolares e incrementandose hasta mas de 100 pm en dientes
posteriores (Shillingburg HT, 2012). No obstante, con los datos obtenidos
de este proyecto de tesis doctoral, es posible mostrar que el conjunto

implante-hueso se mueve ante la aplicacion de una carga estatica.
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La mayor o similar movilidad de los implantes osteointegrados
en tibias de conejos comparada a los dientes naturales, o incluso a otros
estudios anteriormente citados, puede tener una explicacién plausible
relacionada con la propia elasticidad del hueso peri-implantario, que es
la que establece el limite hasta que se pudiera provocar una rotura de la
unidn hueso-implante. Es probable que diferencias en el grosor,
morfologia, densidad y otras caracteristicas del hueso cortical vy
esponjoso de las tibias de conejo, muestren una mayor o equivalente
elasticidad comparada al hueso maduro humano, e incluso semejante al
ligamento periodontal de los dientes naturales. No obstante, no se
dispone de informacién de las propiedades anatdmicas del hueso de las
tibias de conejo adulto para establecer una comparacion. Sin embargo,
esta relacién no es la misma en la estabilidad primaria de un implante.
En este caso, la relacion del implante con el hueso es puramente
mecanica, ya que aun no existe ningun tipo de unidén entre ellos. La
fuerza de esta relacion dependera de numerosos factores como la
densidad Osea, la presencia de cerclaje coronal, la geometria del
implante, etc.

Por otro lado, en la literatura odontolégica consultada no se
ha encontrado ningun estudio que relate la cantidad de micro-movimiento
en implantes ya oseointegrados, ni in vivo, ni in vitro, por lo que no es
posible efectuar comparacion de los resultados obtenidos. No obstante,
estos valores no superan los 150 um considerado como el valor minimo
de movilidad para no comprometer la osteointegracion de un implante, y
si esto es asi para implantes en via de osteointegracion, en implantes ya
integrados es improbable alcanzar niveles de micro-movimiento que
puedan influir en la pérdida de osteointegracion, sea con un material u
otro de muy diferente rigidez. Tanto es asi, que referente a la relacion
entre el material de restauraciéon empleado y el micro-movimiento de los
implantes, en el presente proyecto se observd un menor micro-
movimiento en todas las coronas unitarias cuando estan realizadas en
circonio monolitico comparadas a composite de polimero de acrilato,
pero sin significacion estadistica. Es probable que con un mayor tamafio

muestral o si se hubiera aumentado la fuerza aplicada, estas diferencias
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podrian haber cobrado significacion estadistica. No obstante, este
resultado, aunque no significativo, es contrario a la creencia ampliamente
extendida entre los odontdélogos, de que aquellos materiales mas
elasticos o menos rigidos pueden tener un efecto de amortiguacion o
disipacion de la fuerza aplicada y, por lo tanto, transmiten menor micro-
movilidad y estrés/deformacién a los implantes y hueso peri-implantario.
De nuevo, la literatura odontoldgica no alcanza a aclarar este dilema al
no existir estudios semejantes con los que comparar los resultados
obtenidos.

Una aproximacion es el ensayo de Holst (Holst et al, 2008);
estos autores compararon el movimiento vertical de 4 implantes
ferulizados en diferentes configuraciones (n=56) con materiales de
diferente modulo elastico (resina acrilica Vs. resina acrilica reforzada con
metal) aplicandoles cargas desde 10-200 N y concluyeron que se obtenia
un menor micro-movimiento de los implantes cuando se rehabilitaban
con resina reforzada con metal (10-69 um), es decir, con un material mas
rigido que cuando lo hacian unicamente con resina (20-130 ym). Cuando
la carga empleada se situaba en los 100 N, como en la usada en este
proyecto, los valores de micro-movimiento oscilaron entre los 11-19 ym
en el caso de las proétesis de resina y entre 7-19 ym en el caso de la
resina reforzada con metal; al igual que en este trabajo, obtuvieron
valores menores de micro-movimiento en los casos ferulizados con un
material mas rigido, sin embargo, los valores observados en este
proyecto fueron muy superiores. Por otro lado, un estudio clinico en el
que se probaban restauraciones provisionales de arcada completa con
fijacion rigida o semi-rigida y comparaban los valores 1ISQ entre ambos
grupos, concluyé que no existieron diferencias significativas durante el
periodo de osteointegracion (Thomé et al, 2015). En este caso, los
valores ISQ variaron entre 64-76 en el momento de la colocacion y entre
63-76 a los 8 meses para el grupo de los implantes ferulizados con
material de resina (semi-rigida), mientras que en el grupo de implantes
con ferulizacion en metal-resina (rigida) oscilo entre 64-74 en el
momento de la insercion de los implantes y entre 64-73 a los 8 meses.

Los valores ISQ que obtuvieron en el momento de la colocacion de los
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implantes difieren de los obtenidos en este proyecto (53-74) mientras que
los obtenidos a los 8 meses son bastante ecuanimes (69-75). En
cualquier caso, cabe esperar valores ISQ mayores en los hueso
maxilares humanos comparados a las tibias de conejo, ya que estas
poseen una densidad 6sea muy baja.

Durante la planificacion y ejecucion de restauraciones
implanto-soportadas, e independientemente de otras consideraciones,
es necesario asegurar la no movilidad de los implantes, tanto después
de su insercion como inmediatamente antes de comenzar la tarea de
realizacion de la restauracion. Se podria hablar de estabilidad primaria
(a la insercion del implante) y de estabilidad secundaria, final o biolégica
(después del periodo de osteointegracién). Aunque existen diferentes
maneras de medir la estabilidad primaria, como el registro del torque de
insercion y el analisis de frecuencia de resonancia, en este estudio, se
opté por medir esta variable mediante analisis de frecuencia de
resonancia debido a se decidio repetir la medicion tanto en el momento
de la colocacion del implante, como, sobre todo, a las 6 semanas, una
vez estuviera osteointegrado. En este momento, una prueba de torque
de desinsercion podria poner en riesgo la viabilidad de alguno de los
implantes, por lo que esta prueba no se considero. Los valores 1ISQ son
universalmente aceptados como indicadores de estabilidad y ausencia
de movilidad de los implantes, sin embargo, existe una relacion
significativa entre los valores ISQ y la micro-movilidad de los implantes
antes y después de la osteointegracion del implante. Por lo tanto, antes
de la osteointegracion, tras la insercidn de los implantes, diferentes
estudios avalan esta relacién. Los estudios de Trisi y Pagliani (Trisi et al,
2010; Pagliani et al, 2013), tras la aplicacion de una carga lateral a un
cilindro atornillado al implante, obtienen una relacion lineal inversa entre
los valores ISQ y los valores de micro-movimiento del implante. Sin
embargo, estos estudios presentan dos grandes limitaciones, por un
lado, la carga que aplican es horizontal, a 90° respecto al eje axial del
implante. Aunque este tipo de carga es totalmente atipica, ya que en una
actividad funcional masticatoria normal nunca llegan a ocurrir

directamente fuerzas horizontales o con un componente horizontal tan
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manifiesto (Watanabe et al, 2005). No es menos cierto que en habitos
parafuncionales (en especial durante el rechinamiento), en otros malos
habitos orales o en el caso de interferencias en los movimientos
excéntricos mandibulares o de prematuridades, si pueden acontecer
fuerzas o cargas oclusales con un acusado componente horizontal.
Luego esta aplicacion de fuerza puede tener relevancia clinica y, en este
sentido, estudios de analisis de elementos finitos también la contemplan
(Robinson et al, 2019; Brune et al, 2019). Por otro lado, para medir el
micro-movimiento usan un micrometro digital que percibe el movimiento
producido en un cilindro atornillado al implante. Esto puede conducir a
errores, ya que es posible que el propio cilindro tenga cierto grado de
movimiento dentro del implante ante la aplicacion de una carga, tal y
como sucede con los pilares.

Posteriormente, otros autores (Brizuela et al, 2015)
confirmaron la relacion lineal inversa entre los valores ISQ y los valores
de micro-movimiento de implantes recién colocados, solventando las dos
limitaciones anteriormente descritas. Por un lado las cargas se aplicaron
con una inclinacién de 6° respecto el plano oclusal de una corona con
forma de premolar inferior, la cual es tipica para este diente (Watanabe
et al, 2005). Ademas, la medicién del micro-movimiento se llevé a cabo
mediante analisis de correlacion de puntos de imagenes tomadas antes
y durante la aplicacién de carga en el propio implante, mediante un
microscopio Optico de larga distancia de enfoque por lo que, en este
caso, si se observo el movimiento real del implante y obtuvieron un valor
ISQ promedio de 68,2 (rango 56-79) y un valor promedio de micro-

movimiento de 68,2 ym (rango 14,6-164 um).

Después del periodo de osteointegracion, y por lo tanto en un
implante supuestamente osteointegrado, los datos de este estudio no
mostraron ningun tipo de correlacion estadistica entre los valores ISQ de
implantes osteointegrados y su micro-movimiento. Esto puede ser debido
a que, esta relacion entre implante-hueso ya no corresponde tanto al

anclaje mecanico inicial, sino a la unién biologica del hueso al implante,

12

[V§}



Discusion de los resultados

que haria esta relacion mas dependiente de la capacidad de deformacion
elastica del hueso peri-implantario o incluso de la manera en la que el
hueso depositado sobre la superficie esté dispuesto sobre el titanio, de
manera mas o menos irregular y en definitiva de forma mas o menos
eficiente respecto a la direccion de la carga. Se ha relatado que
aproximadamente solo el 32% del hueso de las tibias del conejo esta en
contacto con la superficie del implante (Park et al, 2011). No obstante,
en este estudio no se encontraron diferencias estadisticamente
significativas en la relacion entre los valores ISQ de los implantes ya
osteintegrados y el micro-movimiento de estos. Sin embargo, si se
hallaron valores ISQ mayores, y por lo tanto de estabilidad y menor
movilidad en la mayor parte de los implantes osteointegrados (13/16) en
comparacién con los valores obtenidos en el momento de su colocacion.
El promedio de ISQ en los implantes integrados fue de 72,2 y de 67,6 al
ser colocados. Por otro lado, puesto que la valoracion de la micro-
movilidad se efectu6 durante el ensayo de carga aplicada a las
restauraciones, es posiblemente un factor de influencia en los resultados
obtenidos. De nuevo, la no existencia en la literatura de ensayos

semejantes impide realizar comparaciones efectivas.

6.2. DE LA MICRODEFORMACION OSEA PERI-
IMPLANTARIA

La influencia del estrés/deformacion en la pérdida 6sea peri-
implantaria es bien conocida y avalada por numerosos estudios
experimentales in vivo e in vitro (Isidor F, 1996; Miyata et al, 2000; Kan
et al, 2014) . A semejanza de lo relatado anteriormente, los resultados
obtenidos en este proyecto de tesis doctoral se empenan en contradecir
la extendida creencia de la amortiguacion del estrés/deformacion
transferida por un material de menor rigidez o mayor elasticidad. Los
datos, con independencia de la ferulizacion, no muestran relacion entre
el material de restauracion usado y la microdeformacion provocada en el
hueso crestal peri-implantario. Si bien es cierto, la mayoria de los casos

de coronas unitarias o ferulizadas restauradas con composite de
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polimero de acrilato provocaron menor microdeformacién 6sea, pero con
una diferencia de promedio no llamativa comparadas a las de circonio
monolitico. ¢Cual es el argumento biomecanico para explicar que los
materiales con menor rigidez puedan transmitir  mayor
estrés/deformacién al complejo implante/hueso? En base al principio de
conservacion de la energia, los materiales con menor modulo elastico se
deforman con mayor facilidad ante la aplicacion de carga, pero
consumen poca energia en esa deformacién y, por lo tanto, trasladan
mayor estrés/deformacion al terreno de soporte (Brizuela A, 2011).

A diferencia de lo que acontece con el micro-movimiento
implantario en relacion al material de las restauraciones, este item ha
tenido amplia repercusion en la literatura odontologica sobre protesis
implanto-soportada, mediante estudios in vitro, especialmente analisis
de elementos finitos y extensiometria con resultados distintos y a veces
contradictorios.

Algunos estudios de analisis de elementos finitos, en los que
comparaban materiales de distinta rigidez como circonio, metal-
porcelana, ceramica, composite y resina acrilica, sometiéndolos a una
carga estatica vertical de 100 N obtuvieron unos valores de estrés de
13,75 MPa para la resina acrilica (=850 u¢) y de 24,87 MPa para el
ciirconio (=1550 pe) concluyendo, por lo tanto, que los materiales de
menor moédulo elastico provocaban menores niveles de
microdeformacion 6sea peri-implantaria (Bijjargi and Chowdhary, 2013).
Por el contrario, Menini y cols compararon en un maxilar edéntulo
estructuras ferulizadas sobre 4 implantes de diferentes materiales (s6lo
acrilicas, acrilico con refuerzo metalico y acrilico con refuerzo de fibra de
carbono) realizando una uUnica carga estatica vertical de 150 N sobre la
parte distal de la estructura protésica obteniendo de este modo valores
de estrés 6seo peri-implantario de 25,92 MPa (=1550 p¢) en el caso de
las protesis totalmente acrilicas y de 16,53 MPa (=1000 p¢) cuando se
usaron protesis con refuerzo metalico, concluyendo que el material con
mayor rigidez era el que menor microdeformacion provocaba en el hueso

peri-implantario (Menini et al, 2015).
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En esta linea, Arinc y cols (Arinc et al, 2018) levaron a cabo
otro estudio en el que comparaban estructuras protésicas implanto-
soportadas de 3 unidades sobre 2 implantes en materiales con diferente
rigidez (metal-porcelana, circonio-ceramica y PMMA reforzado con
circonio) sometiéndolas a cargas axiales de 100 N y a cargas oblicuas
(30°) de 300 N, obteniendo valores similares entre todos los materiales
frente a cargas axiales (16,71-21,38 MPa =1000-1300 u¢) y valores de
microdeformacion ésea mayores en los casos de cargas oblicuas (29,59-
50,87 MPa =1550-2500 pe¢) correspondiendo los valores maximos a los
casos en los que se utilizd6 PMMA,; asi concluyeron que este material
traslada la mayor parte del estrés al hueso peri-implantario. Los valores
de microdeformacion obtenidos en estos estudios, ademas de no ser
estrictamente comparables a los de este proyecto, fueron muy
superiores. Por otro lado, otros autores como Datte y cols, en otro
analisis de elementos finitos, compararon diferentes materiales (circonio,
cromo-cobalto, disilicato de litio y ceramica hibrida) en coronas unitarias
implanto-soportadas afirmando que el uso de diferentes materiales
restauradores en protesis implanto-soportadas unitarias no tiene
consecuencias en los niveles de micro-deformacion provocados en el
hueso que rodea al implante (Datte et al, 2018). Estos resultados fueron
corroborados por una revision sistematica que mostraba que los estudios
mediante analisis de elementos finitos no pueden confirmar la influencia
del uso de diferentes materiales restauradores sobre la distribucion del
estrés en el hueso peri-implantario (Maminskas et al, 2016).

Mediante la técnica de extensiometria, Datte y cols (Datte et
al, 2018) confirman sus resultados obtenidos en el analisis de elementos
finitos, sin mostrar los datos de microdeformacion ésea obtenidos.
Asimismo, Stegaroiu y cols (Stegaroiu et al, 2004) llegan a una
conclusién similar al encontrar que el uso de materiales con diferentes
modulos de elasticidad no tiene trascendencia en la microdeformacion
Osea peri-implantaria. En este caso, obtuvieron un rango de valores
medios de microdeformacién de 360,6-429,3 ue entre cargas estaticas y
dinamicas. Estos valores difieren bastante de los que se obtuvieron en
este proyecto (539,7-574,6 ug). La fuerza estatica aplicada fue la misma,
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100 N, pero sin embargo, en su caso esta fue aplicada de manera
horizontal, a 90° respecto al eje axial del implante. De este modo, la
carga fue equivalente al componente lateral de una fuerza vertical de 200
N sobre una cuspide con una angulacién de 30° respecto al eje
longitudinal del implante. Por este motivo, sus valores de micro-
deformacion deberian haber sido mayores que los de este proyecto. Por
el contrario, en su caso, usaron en vez de una corona con forma de
diente, un cilindro de 7x7mm en 3 diferentes materiales (una aleacién de
oro, aleacion de oro recubierta de composite de alto contenido en relleno
y aleacion de oro recubierta de resina acrilica autopolimerizable). Al ser
un elemento con mayor volumen total que la corona de este estudio,
puede ser que consumiera mas energia en su deformacion al recibir la
carga, provocando de este modo unos niveles de microdeformacion ésea
menores.

En cualquier caso, el proceso de medicion de la
microdeformacion 6sea es muy dificil de estandarizar en un modelo de
trabajo como el de este proyecto como indican las desviaciones estandar
de los valores mostrados.

Por otro lado, los resultados obtenidos muestran que la mayor
deformacion en el area crestal peri-implantaria es compatible con el
principio de analisis de haz complejo ya comentado. Relatados los
valores de microdeformacion obtenidos con uno y otro material y, puesto
que no hay diferencias significativas, cabe preguntar si son suficientes
estos valores de estrés/deformacion para iniciar los mecanismos de de
reabsorcion 6sea. Segun la teoria del mecanostato de Frost (Frost HM,
1987), los unicos valores obtenidos en este estudio que podrian
desencadenar un proceso de remodelacion 6sea en el que predominara
la reabsorcion frente a la aposicion, serian los que se situan por debajo
de 50 pug, debido a que el hueso situado alrededor de estos implantes
entraria en la “ventana de desuso” por falta de estimulos de
tensidn/estrés y primarian los procesos catabdlicos frente a los
anabdlicos en el metabolismo 6seo. En este caso, en 4 de los ensayos
realizados, siendo todos ellos en coronas ferulizadas. El resto de los
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valores se situan por debajo de los 2000 g, por lo que los mecanismos
de aposicion/reabsorcion se encontrarian en equilibrio, en lo que se

define como ventana de adaptacion.

6.3 DE LA FERULIZACION O NO DE LOS IMPLANTES

La buena predictibilidad de los implantes dentales unida a una
mayor exigencia estética de los pacientes y al rechazo al tallado de los
dientes como elemento de soporte y retencién para un puente dental
convencional, han conducido a un aumento de la solicitud de restitucion
de un diente ausente mediante una protesis unitaria implanto-soportada.
En revisiones sistematicas se relatan tasas de supervivencia a 5 afos
para protesis fijas unitarias implanto-soportadas de entre 97,6% y el
98,3% en funcién del material restaurador utilizado (circonio-ceramica o
metal-ceramica respectivamente) (Pjetursson et al, 2018). Cuando el
espacio edéntulo es la consecuencia de la pérdida de dos o mas dientes
contiguos y, por los mismos argumentos, el tratamiento mas demandado
y también mas ofrecido por los profesionales es es una protesis parcial
fija implanto-soportada por 2 o 3 implantes. En el supuesto de la ausencia
de dos dientes contiguos, aunque es posible otro tipo de puente en
funcion de ciertos factores a considerar, la indicacion mas plausible
biomecanicamente es la colocacion de dos implantes no independientes,
sino unidos o ferulizados por el puente o la protesis que se les instala.
La ferulizacidon de dos implantes contiguos aumenta la superficie de
carga funcional con el subsiguiente reparto y disminucion del estrés
transferido por cada implante al hueso peri-implantario comparado a los
implantes no ferulizados. Este menor estrés y, como consecuencia la
ausencia o minimizacion de la pérdida de hueso alrededor de los
implantes ha conducido también a altas tasas de supervivencia de las
protesis parciales fijas implanto-soportadas de 2 o mas unidades (93-
98,7% en funcién de si fueron de circonio-ceramica o de metal-ceramica

respectivamente) (Sailer et al, 2018).
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No obstante, muchos y diferentes factores pueden influir en el
éxito de estas restauraciones, unos derivadas del terreno de soporte,
otros del numero situacién y geometria, o tratamiento de superficie del
implante, y otros del disefio y material de la prétesis, entre otras causas
propias de cada paciente. Todos o la gran mayoria de estos factores han
sido el objetivo de estudios con evidencia cientifica de mayor o menor
nivel. Lo mas frecuente es la evaluacion de fracasos de implantes y de
las tasas de complicaciones bioldgicas. Sin embargo, el presente
estudio, ademas de lo ya relatado, pretende establecer cuantitativamente
la influencia de una proétesis unitaria y de una protesis ferulizando dos
implantes adyacentes sobre el micro-movimiento y la micodeformacion
transferida al complejo implante/hueso peri-implantario.

Los datos obtenidos muestran que el micro-movimiento de los
implantes es significativamente diferente para una protesis unitaria o
para la que feruliza dos implantes contiguos. No obstante, e
independientemente del material de restauracion, se comprobd una
disminucion de estos valores en 25/32 de los casos (78,1%) en los
implantes ferulizados, asi como del valor promedio comparado a las
coronas unitarias. Es posible que con un aumento de la fuerza aplicada
o del tamafio de la muestra, se lograra una significacion estadistica.
Aunque el resultado no es sorprendente, puesto que el hecho de ferulizar
algo forma un complejo mas rigido y menos maovil que sin ferulizar. Este
argumento logico, se aplica frecuentemente en la practica clinica
odontologica cuando con el fin de disminuir la sensacidon de movilidad de
uno o mas dientes por parte de un paciente se ferulizan con otros sin o
con menor movilidad para anular esa sensacion.

Aunque en 2 casos de coronas de composite de polimero de
acrilato y 5 casos de coronas de circonio monolitico no se registro
disminucién de la micro-movilidad en los implantes ferulizados, al
calcular el valor promedio si fue como lo relatado. No se encontré ningun
otro estudio en la literatura que cuantificara las diferencias en los valores
de micro-movimiento de implantes adyacentes si estos eran rehabilitados
con coronas unitarias o ferulizadas. Sin embargo, los resultados

obtenidos apoyan el uso clinico de implantes adyacentes ferulizados en
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vez de dos restauraciones unitarias con el objeto de provocar un menor
micro-movimiento de los implantes.

Como se comentd6 anterirmente, la cantidad de
microdeformacion o las unidades de microdeformacion transmitidas al
hueso que rodea a los implantes es el estimulo para que se inicie el
fendmeno de la mecano-transduccion y los mecanismos que regulan los
procesos de aposicion-reabsorcion 6sea (Frost HM, 1987). En este
contexto, e independientemente del material de restauracién, la
ferulizacidon o no de dos implantes adyacentes tiene influencia en la
mayor o menor transferencia de micro-movilidad y microdeformacion al
complejo implante/hueso. Los resultados obtenidos muestran el mejor
comportamiento de la ferulizacion de dos implantes contiguos tanto en
valores de micro-movilidad como en los niveles de microdeformacion
transmitida al hueso peri-implantario comparado a la no ferulizacién. En
el caso de la microdeformacién 6sea, se encontré una disminucién de
estos valores en 31/32 de los casos (96,9%), con una diferencia en el
promedio de casi el 50%. Sin embargo, las diferencias no fueron
estadisticamente significativas, salvo para las restauraciones de circonio
monolitico, que si fueron estadisticamente significativas. La ferulizacion
también disminuye la cantidad de micro-movimiento de los implantes
comparado a coronas unitarias, pero en menor proporcion comparado a
los valores de microdeformacion 6sea y sin diferencias significativas para
uno u otro material. Quizas, si la fuerza aplicada o el numero de muestra
hubieran sido mayores, estas diferencias habrian cobrado significancia
estadistica.

Independientemente de lo argumentado para los datos
obtenidos, numerosos autores han investigado sobre los efectos de la
ferulizacién sobre el estrés/microdeformacion ésea mediante estudios de
analisis de elementos finitos, correlacion de imagenes 3D, analisis
fotoelastico, galgas extensiométricas e incluso estudios clinicos. Asi la
mayoria de los ensayos de analisis de elementos finitos mostraron una
menor cantidad y mejor distribucion de los niveles de estrés transferidos
al hueso peri-implantario. En uno de estos estudios, Behnaz y cols
(Behnaz et al, 2015) simularon una carga axial tripddica sobre un
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segundo premolar y un primer molar inferior implanto-soportados,
colocando los implantes rectos o angulados y ferulizando o no y obtienen
valores de estrés en el hueso cortical de 17,9-29,1 MPa (=1100-1800 pg)
para las coronas ferulizadas y de 30,9 y 57,9 MPa (=1800-2900 ug) en el
caso de las coronas unitarias, concluyendo que la ferulizacion de
coronas adyacentes provoca una mejor distribucion de estrés en el
hueso peri-implantario. En esta linea, otro estudio comparé el estrés
transferido al hueso peri-implantario en una hemi-maxila con 3 implantes,
aplicandoles una carga de 300 N con una inclinacién de 10°, sin ferulizar
y estando todos ferulizados y obteniendo valores de estrés de entre 1,2-
2,9 MPa (=60-150 peg) cuando estaban todos ferulizados y de entre 3,3-
6,7 MPa (=150-330 pe) cuando se encontraban sin ferulizar y la carga
era ejercida sobre ellos, concluyendo también que el estrés transferido
al hueso peri-implantario es menor cuando se ferulizan los implantes
(Bergkuvist et al, 2008).

Asimismo, otro estudio de analisis de elementos finitos ensay6
cargas de 500 y 1000 N a 30° en direccion vestibular y también en
direccion distal, sobre un segundo molar de manera unitaria y después
ferulizado mediante una protesis que unia este implante con otro
colocado en posicion del canino y obteniendo valores de estrés en el
hueso peri-implantario de dicho molar sin ferulizar entre 7000-94000 pe
y de entre 18400-65000 pe ferulizando toda la estructura; asi afirman que
el hecho de ferulizar los implantes reduce el estrés transmitido al hueso
peri-implantario (Hassan et al, 2015). Del mismo modo, otro estudio
similar, simulé mediante elementos finitos la situacion de dos implantes
adyacentes en posiciones de un segundo premolar y un primer molar
inferior sometidos a cargas de 211 N y obteniendo valores inferiores de
estrés en el hueso peri-implantario en los casos de coronas adyacentes
ferulizadas (Shigemitsu et al, 2013). Por otro lado, Lemos y cols (Lemos
et al, 2018) simularon una situacion con 3 implantes adyacentes
colocados en posiciones de primer, segundo premolar y primer molar
maxilar ferulizados o no mediante prétesis cementadas o atornilladas y
sometidos a cargas verticales de 400 N (100 N en cada premolar y 200
N en el molar) y cargas oblicuas de 200 N (50 N en cada premolar y 100
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N en el molar) concluyendo que s6lo habia diferencias en la distribucion
del estrés en el hueso peri-implantario en los casos de coronas
atornilladas sometidas a cargas oblicuas. Por ultimo, Toniollo y cols
(Toniollo et al, 2017). compararon 3 implantes mandibulares adyacentes
de diferentes longitudes (regular de 11 mm y cortos de 5 mm) con
protesis unitarias o ferulizadas sometidos a fuerzas oblicuas (45°) de 200
N en el premolar y de 365 N en los molares y solo observaron un
disminucién del estrés transferido al hueso peri-implantario en los casos
de coronas ferulizadas en implantes cortos.

En resumen, los estudios mediante analisis de elementos
finitos muestran que, ademas de la ferulizacion, otros factores pueden
influr en la mayor o menor transferencia y/o localizacién de
estrés/deformacion. Aunque los datos de los analisis de elementos finitos
son concluyentes a favor de la ferulizacion de los implantes, en cambio,
los estudios de correlacion de imagenes 3D muestran que a pesar de
encontrar unas mejores condiciones en la distribucion del estrés
transferido al hueso en los casos de coronas ferulizadas comparados a
las coronas unitarias, la diferencia de los valores entre ambos grupos no
fueron significativas (Clelland et al, 2010; Yilmaz et al, 2011; Yilmaz et
al, 2013). Esto es concordante con los datos del presente estudio, que
encuentra diferencias en la microdeformacion 6sea entre los implantes
ferulizados y los que no lo estan, pero estas sélo son significativas para
los casos rehabilitados con circonio monolitico.

Otro estudio llevado a cabo mediante otro método de
valoracion como es el analisis fotoelastico es también concordante en
sus resultados con este proyecto, concluyendo que se producia una
mejor distribucion de las cargas en coronas ferulizadas comparando con
las unitarias (Guichet et al, 2002). Por otro lado, existen también numeros
estudios in vitro realizados mediante extensiometria que guardan alguna
similitud con este proyecto. En uno de ellos se encontraron menores
niveles de microdeformacion en los casos en los que se ferulizaban las
coronas (Block et al 2017). Sin embargo, los datos de este estudio no se
pueden comparar comparar con los de este proyecto, ya que en este

caso, colocaban implantes en posiciones de canino, premolar y molares,
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sometiéndolos a fuerzas ciclicas en vez de estaticas. En otro estudio, por
el contrario, Nissan y cols (Nissan et al, 2010) encontraron una menor
transmision de estrés a los implantes y a las supra-estructuras protésicas
en los casos de coronas unitarias y una menor transmision de estrés a
los margenes de las restauraciones en los casos de coronas ferulizadas.
Estos datos no estan de acuerdo con los resultados obtenidos en el
presente proyecto y esto podria ser debido a que en el estudio antes
citado, las restauraciones unitarias tienen un componente de desajuste
inherente entre coronal/pilar y pilar/implante provocando estrés de pre-
carga y cuando estas coronas son ferulizadas, existe un sumatorio de
estos valores de estrés residual. En este proyecto todas las coronas
tanto unitarias como ferulizadas fueron realizadas mediante técnica
CAD-CAM y cemento-atornilladas, por lo que, de este modo, se pudieron
minimizar los posibles desajustes entre todos los componentes
protésicos.

Aunque los datos de este estudio in vitro, tal como lo relatado
anteriormente, pueden no tener una correspondencia clinica precisa ya
que es imposible reproducir las condiciones en las que se desarrolla la
actividad masticatoria y las caracteristicas de los elementos anatomicos
y protésicos implicados, es indudable que tiene un valor cualitativo y no
asi cuantitativo para establecer comparaciones. Por lo tanto, son
preferibles los datos obtenidos de estudios clinicos si es que se dispone
de ellos.

En esta linea, se ha de resaltar el estudio clinico de Clelland
y cols (Clelland et al, 2016), que reveld la no existencia de diferencias en
cuanto a la pérdida de hueso marginal peri-implantario en coronas
unitarias o ferulizadas, cuando los implantes fueron de mas de 6 mm de
longitud vy, al contrario, relataron cierta ganancia 6sea en implantes
cortos de 6 mm restaurados con coronas unitarias a los 24 y 36 meses.
Ademas, todos los aflojamientos de los tornillos sucedieron en coronas
unitarias y la unica pérdida de implante tras la carga también sucedi6 en
un implante de 6 mm rehabilitado con una corona unitaria. De alguna
manera, este estudio esta de acuerdo con los datos obtenidos en este
proyecto y también avala la influencia de otros factores en la

13
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transferencia de estrés/deformacion al hueso peri-implantario con
reabsorcién del mismo no dependiendo de la ferulizacion de coronas

adyacentes.

6.4. SOBRE LAS LIMITACIONES DE ESTE PROYECTO DE
TESIS DOCTORAL

La composicion y densidad del hueso de la tibia del conejo
son muy similares a las del hueso humano (Pearce et al, 2007). Consta
de una cortical interna de aproximadamente 1mm, y una medular de
entre 5 y 8 mm, con una densidad muy baja. La cortical externa es algo

mas gruesa, de entre 1.5y 3 mm, FIGURA 16.

FIGURA 16. Corte axial de CBCT en el que se observa una seccion de una de
las tibias con los dos implantes colocados. Se sefialan los grosores de las corticales y

medular en diferentes puntos.

Ademas, el conejo presenta un recambio 6seo mas rapido que
los humanos, por lo tanto, cabe esperar un proceso de osteointegracion
también mas rapido; es por ello que en este caso el tiempo de
osteointegracion esperado fue de 6 semanas. Ademas, otra gran ventaja
del conejo como modelo de experimentacion en implantologia, es que
alcanza su madurez esquelética de forma temprana y posee un alto
porcentaje (entre 70-80%) de hueso compacto en el eje de huesos largos
y planos. Esta es la explicacion por la que se decide utilizar la tibia de
conejo como modelo de trabajo, evitando de este modo modelos

animales de mayor tamafo, que supondrian un coste econdmico
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superior y una peor manejabilidad quirurgica (Stibinger and Dard, 2013).
Sin embargo, uno de los principales inconvenientes de la tibia de conejo
es que, si bien es cierto que su reducido tamafo nos permite una mejor
manejabilidad quirurgica, también nos permite la colocaciéon de un
numero limitado de implantes (se recomienda un maximo de 3 implantes
por tibia de hasta 4 mm de diametro) (International Standard ISO 10993-
6, 1994). Asi se hizo con este modelo animal siguiendo esta
recomendacion respecto al numero de implantes, con un diametro de 3.5
mm. Sin embargo, se constatdé que se producian fracturas a nivel distal
de la tibia y, debido a esto se decidié usar unicamente 2 implantes por
tibia y de 3 mm de diametro, colocados lo mas cerca posible de la meseta
tibial consiguiendo asi evitar las posibles fracturas. Otro de los
inconvenientes de la tibia del conejo son sus diferencias 6seas a nivel
macro y micro-estructural respecto al hueso humano, con una menor
densidad del hueso trabecular de lo que podemos encontrar en los hueso
maxilares humanos (Stubinger and Dard, 2013), lo cual puede suponer

una limitacion.

En este estudio se midieron los valores de micro-movimiento
mediante una técnica de correlacién de diferentes puntos entre dos
imagenes diferentes: antes y durante la carga aplicada. Con este sistema
es posible medir en los ejes “X” e “y” el desplazamiento producido en el
implante. El mayor grado de movimiento se produjo en sentido vertical,
esto es, en el eje “y”. No obstante, también se produjo cierto movimiento
en el eje horizontal, ya que la carga se aplico con 6° de inclinacion
respecto al plano oclusal que marcaban las coronas. Es por ello que se
decidio realizar el procesamiento de los datos calculando el movimiento
resultante entre ambos ejes. Por lo tanto, la limitacion principal en este
sistema de medicidn es la correlacion manual de las imagenes tomadas

antes y después de la carga.

Las mediciones de microdeformacion del hueso cortical peri-

implantario, se realizaron mediante galgas extensiométricas, que son
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dispositivos que miden la deformacién provocada en un cuerpo en la
zona donde son adheridas. Registran de forma precisa la deformacion
de cualquier objeto sometido a estrés/deformacion, en este caso del
hueso crestal peri-implantario, que es donde fueron adheridas. Sin
embargo, estos dispositivos son muy susceptibles a cualquier cambio o
movimiento, lo que hace practicamente imposible colocar dos galgas de
manera idéntica en dos modelos de trabajo diferentes. En primer lugar,
porque las areas crestales peri-implantarias presentan irregularidades,
que provocan arrugas en la galga las cuales se traducen en una
deformacion que realmente no esta existiendo. Para evitar ese problema
se intentd regularizar esa zona crestal, no obstante, aunque de menor
tamano, se siguieron formando pequeinas arrugas en la galga. Por otro
lado, a pesar de que se intentd colocar cada galga exactamente en la
misma posicion en cada tibia (centrada en el area crestal que
corresponderia a la zona vestibular del implante), esta no coincidio
exactamente en el mismo lugar, entre otras cosas porque la posicion del
implante dentro de la propia tibia era diferente, lo cual no permitié su
estandarizacioén a la hora de colocarla. Ademas, se coloco una sola galga
uniaxial en la zona crestal la cual sélo pudo medir la micro-deformacion
en un unico sentido y en un solo eje (x). Las combinaciones de 3 galgas
extensiométricas en configuracion de roseta nos habrian permitido medir
la micro-deformacion de manera simultanea en los 3 ejes del espacio (x,
y, z) producida en el hueso crestal peri-implantario. Sin embargo, debido
a la limitacion de tamarno del modelo de trabajo, sélo se pudo colocar una
galga extensiométrica. Todo lo relatado en este parrafo puede suponer

una limitacion del estudio.

En esta investigacion se aplicaron cargas estaticas de 100N
durante 1 segundo. Esto no reproduce las fuerzas normales de
masticacion para los dientes seleccionados (premolares inferiores), ya
que son fuerzas complejas en intensidad, direccidon y dinamicidad, por lo
que no es posible determinar con exactitud las distintas direcciones de
las fuerzas que se van a ejercer en dichos dientes. Si se hubieran
aplicado fuerzas mayores en este estudio, probablemente se hubieran
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obtenido diferencias estadisticamente significativas entre los diferentes
materiales y disefios de protesis.

Se ha relatado que un primer premolar inferior recibe
aproximadamente una carga de 25.5 £ 27.2 N y un segundo premolar
53.2 £ 46.6 N con una angulacién respecto a la carga de unos 6° (Ogawa
et al, 2011; Watanabe et al, 2005). Por otro lado, el motivo de llevar a
cabo una carga estatica y no cargas ciclicas fue porque para poder
realizar la captura de la foto durante la aplicacion de la carga y registrar
los valores obtenidos se necesitaba un tiempo mayor a las décimas de
segundo que dura el contacto de los dientes durante la actividad
masticatoria normal. Todo esto puede ser una limitacién.

Aunque los tests de carga y las mediciones del micro-movimiento y
la microdeformacion fueron realizadas de manera simultanea en el
menor tiempo posible (24 horas), las secciones de tibia no se
conservaron en un medio humedo fisiologico, lo cual puede suponer otra
limitacion, ya que las propiedades mecanicas de la muestra pudieron
verse afectadas (Currey JD, 1969). Sin embargo, aunque estos cambios
hubieran podido modificar los resultados de los valores de micro-
movimiento y microdeformacion , ambos materiales fueron testados
sobre un hueso con las mismas propiedades y bajos las mismas
condiciones.

La gran diferencia entre los modulos elasticos de ambos materiales
sometidos a ensayo, sin usar otros materiales restauradores de una
rigidez intermedia, puede suponer otra limitacion.

Por otro lado, todos los ensayos en el grupo de restauraciones no
ferulizadas se llevd a cabo sobre una unica corona unitaria de circonio
monolitico o de composite de polimero de acrilato, atornillanddla vy
destornillandola para cada implante (16 ensayos para cada material).
Esto pudo haber afectado a las propiedades mecanicas del material vy,
por lo tanto, podria suponer otra limitacion. Para disminuir este sesgo,
habria sido necesario aumentar el tamafo de la muestra fabricand mas
coronas unitarias idénticas y realizar un unico ensayo con cada una. Sin
embargo, el tamafio de muestra usado en este estudio es suficiente, ya

que el tamafio de efecto es grande (f = 0.4) y, por lo tanto, si las
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diferencias entre los grupos no son muy grandes, los tests estadisticos
no detectarian estas diferencias como significativas. Esto no implica que
no se vayan a detectar resultados significativos, sino que la capacidad

de deteccion de los tests tendra alguna limitacion.

6.5 IMPLICACIONES CLIiNICAS Y RECOMENDACIONES
FUTURAS

Independientemente de la variabilidad y disparidad de los datos
relatados en la literatura disponible, los resultados de este proyecto
sefialan que es posible construir restauraciones definitivas o bien
temporales con material de muy diferente rigidez/elasticidad sin que
tengan un efecto significativo en el micro-movimiento del implante o en
la pérdida Osea peri-implantaria por una mayor transferencia de
estrés/deformacion.

Asimismo, clinicamente es preferible la ferulizacion de dos coronas
adyacentes a no hacerlo y, sobre todo cuando el material restaurador a
utilizar sea de alta rigidez, como el circonio monolitico.

Por otro lado, de acuerdo con los resultados obtenidos, es posible
recomendar el uso de materiales de mayor rigidez en restauraciones
provisionales de carga inmediata o en aquellas que vayan a permanecer
mas tiempo del habitual en funcién.

Respecto a las limitaciones anteriormente descritas, es necesario
una mayor evidencia cientifica en el disefio y realizacion de futuros

estudios teniendo en cuenta:

1. Un mayor tamafio muestral.

2. La aplicacion de carga ciclica equivalente en tiempo y frecuencia
a la masticacion habitual.

3. La utilizacion de otros materiales de uso frecuente en
restauraciones definitivas y provisionales sin tanta diferencia en sus

propiedades mecanicas respecto a los dos utilizados.
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4. Implementar estudios clinicos aleatorizados a doble ciego con
control de las variables de confusion y de los modificadores del
efecto, si es posible.
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De acuerdo con los resultados obtenidos y los objetivos planteados,
ademas de tener encuenta las limitaciones de este tipo de estudios, se

pueden deducir las siguientes conclusiones:

1. Las restauraciones unitarias (coronas) construidas en circonio
monolitico (mayor rigidez) o de composite de polimero de acrilato
(menor rigidez) no influyen significativamente en el micro-
movimiento de los implantes. No obstante, en todos los casos
restaurados con circonio monolitico se produjo un menor micro-

movimiento implantario.

2. Los valores de microdeformaciéon dsea peri-implantaria no
reflejaron diferencias significativas en coronas unitarias de circonio
monolitico comparadas a las de composite de polimero de acrilato.
Sin embargo, la mayor parte de las coronas de composite de
polimero de acrilato provocaron un menor promedio de

microdeformacion ésea comparadas a las de circonio monolitico.

3. La ferulizacion de dos implantes adyacentes provocd una
disminucion no significativa del micro-movimiento de los mismos,
tanto si la restauracion era de composite de polimero de acrilato o

de circonio monolitico.

4. Los niveles de microdeformacion ésea peri-implantaria fueron
significativamente menores en los implantes correspondientes a las
dos coronas adyacentes ferulizadas comparadas a las unitarias,
tanto para uno como para otro material, pero sélo mostrando
significacion estadistica cuando el material empleado era circonio

monolitico

5. No se encontrd correlacion estadistica entre los valores ISQ en
la medicidn de la estabilidad secundaria y el micro-movimiento de

los implantes con ningun tipo de material restaurador empleado.
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6. De acuerdo con los resultados obtenidos la primera hipotesis de
trabajo formulada respecto a la menor microdeformacion del hueso
peri-implantario y menor micro-movimiento de los implantes
provocado por materiales de restauracion mas rigidos debe de ser
rechazada. La segunda hipotesis enunciada acerca de que la
ferulizaciéon de implantes adyacentes causa una disminucion del
micro-movimiento implantario y de la microdeformacion 6sea peri-

implantaria debe ser también rechazada.
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I. Guia ARRIVE
Guia ARRIVE
Iltem | Recomendacion

TiTULO 1 Describir de forma precisa y concisa el contenido del articulo.

RESUMEN 2 Resumir de forma precisa los antecedentes, los objetivos del estudio
incluyendo detalles de las especies o estirpes animales utilizadas, métodos
clave, principales hallazgos y conclusiones.

INTRODUCCION | 3 a. Incluir antecedentes cientificos suficientes (incluyendo referencias

Antecedentes relevantes previas) para poder entender la motivacion y el contexto

del estudio y explicar la intervencion experimental y la razén
fundamental.

a. Explicar como y por qué con el modelo animal usado se pueden
conseguir los objetivos cientificos, y la trascendencia en la biologia
humana cuando corresponda.

Objetivos 4 Describir de forma clara los objetivos primarios y secundarios del estudio asi
como las hipotesis del mismo.

METODOS 5 Indicar la naturaleza de los permisos de revision ética, licencias relevantes y

Declaracion pautas nacionales o institucionales para el cuidado y uso de animales.

ética

Disefio del 6 Dar, para cada experimento, breves detalles del diseno que incluyan:

estudio

b. Numero de grupos test y control.

a. Los pasos dados para minimizar posibles sesgos al asignar cada animal
a un grupo de estudio (ej. aleatorizacion) y al evaluar los resultados

(asignacion de ciegos si los hubiera).
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c. La unidad experimental (un Unico animal, un grupo o jaula de
animales).
Puede ser (til un diagrama de tiempos que explique cémo se llevd a

cabo el diseno del estudio.

Procedimientos

experimentales

Para cada estudio y grupo experimental, incluyendo los controles, dar detalles

precisos de todos los procedimientos llevados a cabo. Por ejemplo:

d. Como (formulacion y dosis de medicacion, lugar y via de
administracion, anestesia y analgesia utilizada, monitorizacion,
procedimiento quirdrgico, método de eutanasia). Dar detalles de

cualquier equipo especial utilizado y de sus proveedores.

b. Cuando (hora del dia).

b. Donde (jaula, laboratorio).

a. Por qué (razonamiento de la eleccion del anestésico, de la via de

administracion, de la dosis usada).

Animales de
experimentaci

o6n

b. Dar detalles de los animales usados, incluyendo especies, raza, sexo,
estado de desarrollo (media o mediana y rango) y peso (media o

mediana y rango).

a. Dar informacion relevante acerca del origen de los animales,
nomenclatura internacional de la raza, estado genético, genotipo,

estado de salud/inmunidad, procedimientos previos, etc.

Alojamiento y

cria

Dar detalles de:

b. Alojamiento (libre de patdgenos o no, tipo de jaula, material de la

cama, nimero de acompanantes en la jaula).

b. Condiciones de cria (programa de alimentacion, ciclos de luz y

oscuridad, temperatura, tipo de alimento, acceso a la comida y agua).

a. Evaluaciones relacionadas con el bienestar e intervenciones que

fueron llevadas a cabo antes, durante o tras el estudio.
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Tamafo 10 b. Especificar el niUmero total de animales usados en cada estudio y el
muestral numero de animales en cada grupo experimental.
b. Explicar como se decidié el nUmero de animales a usar. Dar detalles
del calculo de tamano muestral usado.
b. Indicar el nimero de repeticiones independientes de cada estudio si
corresponde.
Asignacion de 11 c. Dar todos los detalles de la asignacion de los animales a cada grupo de
los animales a experimentacion.
cada grupo
experimental
1. Describir el orden en el cual los animales fueron tratados y evaluados
en los diferentes grupos experimentales.
Resultados 12 Definir de forma clara los resultados primarios y secundarios obtenidos
experimentales
Métodos 13 1. Detallar los métodos estadisticos usados para cada analisis.
estadisticos
1. Especificar la unidad de analisis para cada grupo de datos (ej. Un
Unico animal, grupo de animales,etc.)
1. Describir los métodos usados para evaluar si los datos cumplen los
supuestos de la estadistica realizada.
RESULTADOS 14 Explicar, para cada grupo experimental, las caracteristicas relevantes y estado
Datos de base de salud (peso, estado microbiologico, etc.) antes del tratamiento o del
ensayo.
Numero de 15 1. Indicar el nUmero de animales de cada grupo incluido en cada analisis. Dar
analisis numeros absolutos (ej. 10/20, no 50%).
realizados
1. Sino se incluye algin animal o dato en el estudio, explicarlo.
Resultados y 16 Explicar los resultados para cada analisis realizado con una medida precisa (ej.

estimacion

Error estandar o intervalo de confianza).
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Sucesos 17 1. Detallar todos los sucesos adversos para cada grupo experimental.
adversos

1. Explicar las modificaciones del protocolo experimental llevadas a cabo
para reducir acontecimientos adversos.

DISCUSION 18 1. Interpretar los resultados teniendo en cuenta los objetivos e hipotesis del
Interpretacion/ estudio, la teoria actual y otros estudios relevantes en la literatura.
Implicaciones

cientificas

1. Comentar las limitaciones del estudio incluyendo cualquier posible sesgo,
limitaciones del modelo animal y la imprecision asociada a los
resultados.

1. Describir cualquier implicacion de los métodos experimentales o
descubrimientos sobre el recambio, refinamiento o reduccion (las 3Rs)
en el uso de animales en investigacion.

Generalizacion | 19 Comentar si los descubrimientos del estudio son trasladables a otras especies
/Traslacion o si tiene relevancia en la biologia humana.
Financiacién 20 Enumerar todas las fuentes de financiacion (incluyendo el nimero de

subvencion) y el rol del financiador en el estudio.
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