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Objetivo: Determinar el comportamiento biomecanico de la unidad dentoalveolar (UDA) 
con periodonto disminuido y raices cortas utilizando arcos Niti Cooper (NitiCu) y Niti 
clasico(NiTi) de 0.014” a traves del metodo de elementos finitos(MEF) en fase de alineacion 
y nivelacion en el diente 11.Metodo: Estudio por MEF, donde se analizo la distribucion de 
esfuerzos y deformaciones en un diente numero 11 con extrusion, en una unidad 
dentoalveolar normal, con periodonto disminuido y raiz corta, durante la fase de alineacion 
y nivelacion utilizando arcos Niti Cooper y Niti clasico sobre una tomografia computarizada. 
Resultados: los esfuerzos y deformaciones presentados en la unidad dentoalveolar 
normal, con periodonto disminuido y raiz corta son mas bajas usando arcos de NiTiCu que 
los de Niti. Conclusiones: el NiTiCu presenta mayores beneficios clinicos para el 
tratamiento del paciente sanos, con raices cortas y con periodonto disminuido.

Objective: To determine the biomechanical behavior of the dentoalveolar unit (UDA) with 
diminished periodontium and short roots using Cooper Niti (CuNiti) and classic Niti (NiTi) 
arcs of 0.014 "through the finite element method (FEM) in alignment phase and leveling in 
the tooth 11. Method: Study by FEM, where the distribution of stresses and strains was 
analyzed in a number 11 tooth with extrusion, in a healthy dentoalveolar unit, with decreased 
periodontium and short root, during the phase of alignment and leveling using Niti Cooper 
arcs and classic Niti on a computed tomography. Results: the efforts and deformations 
presented in the healthy dentoalveolar unit, with decreased periodontium and short root are 
lower using CuNiTi arcs than those of Niti. Conclusions: NiTiCu presents greater clinical 
benefits for the treatment of healthy patients, with short roots and decreased periodontium.

COMPORTAMIENTO BIOMECANICO DE LA UNIDAD DENTOALVEOLAR CON 
PERIODONTO DISMINUIDO Y RAICES CORTAS UTILIZANDO DOS TIPOS DE 

ARCOS MEDIANTE ELEMENTOS FINITOS
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Se ha reportado que los movimientos 
dentales controlados pueden causar

En el tratamiento de ortodoncia se 
busca mover los dientes a una 
posicion especifica mediante la 
aplicacion de fuerzas sobre el diente 
y toda la unidad dentoalveolar 
(UDA). A trav&s de los afios se ha 
incrementado la consulta de 
pacientes con condiciones de base 
como longitud radicular corta y 
periodonto disminuido (1). Las raices 
cortas son una alteracidn en el 
crecimiento y el desarrollo radicular 
antes de lograr el tamaho normal y 
puede ser de origen genetico o 
idiopatico (2).

Se ha reportado la prevalencia de 
raices cortas es de 1,3% en los 
paciente tratados con ortodoncia, es 
mas comun en mujeres y afecta 
principalmente premolares e 
incisivos del maxilar superior (3). Las 
raices cortas son susceptibles a 
sufrir reabsorcibn radicular; realizar 
movimientos en estas condiciones 
puede traer como consecuencia una 
disminucibn del soporte estructural 
de la raiz del diente, Io que influirb en 
su posterior perdida (4).

El periodonto disminuido es la 
condicibn de tejido de soporte que ha 
recuperado la salud luego de un 
tratamiento active y que, como 
consecuencia de la enfermedad 
periodontal anterior, de la edad, 
hbbitos para-funcionales o un 
tratamiento ortodbntico previo 
permanece con reduccibn en la 
adhesion de tejido conectivo y 
reduccibn en la altura de la cresta

bsea. Los pacientes con periodonto 
disminuido al ser tratados con 
ortodoncia sufren una mayor presibn 
de los de tejidos periodontales y son 
mbs susceptibles a la perdida 
adicional de hueso, alrededor del 
10% de los pacientes sometidos a 
terapia ortodbncica puede tener 
prevalencia de perdida de insercibn. 
For Io cual es importante prestar 
especial atencibn a la phrdida de 
soporte bseo de estos pacientes ya 
que han perdido hueso debido a una 
enfermedad periodontal antes de 
controlarla. Cuando se pierde hueso 
el area del ligamento periodontal 
(LP) disminuye y la misma fuerza 
contra la corona produce una mayor 
presibn en el LP de un diente 
comprometido periodontalmente que 
en el de un diente con soporte 
normal. La magnitud absoluta de 
fuerza necesaria para mover los 
dientes puede reducirse cuando se 
ha perdido el soporte periodontal. 
Ademas, cuanto mayor sea la 
perdida de insercibn, menor serb el 
area de ralz con soporte y mbs apical 
se encontrarb el centre de 
resistencia, Io cual afecta al 
momento creado por las fuerzas 
aplicadas a la corona y los 
mementos necesarios para controlar 
el movimiento radicular. El 
movimiento dental es posible a pesar 
de la perdida bsea, pero se 
necesitan fuerzas mbs ligeras y 
momentos relativamente mbs 
grandes (5).
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Tambien hay estudios reportados 
donde se analizo el comportamiento 
del ligamento periodontal como Io 
publicado por Armando Yukio Saga y 
col.(2016) evaluaron los patrones de 
distribucion inicial y la magnitud del 
estres compresivo en LP en una 
simulacion de la intrusion ortodontica 
de incisivos maxilares, considerando 
los puntos de aplicacion de la fuerza. 
El mayor esfuerzo de compresion se 
concentre en la region del apice del 
ligamento periodontal (-40.14 MPa), 
independientemente del punto de

menor dano al tejido duro, porque la 
presion se distribuye uniformemente 
en una superficie osea mas extensa 
y el movimiento del diente sera mas 
controlado (6).

Por Io tanto, MEF ofrece un metodo 
ideal para modelar con precision el 
diente y el periodonto con su 
Geometria tridimensional
complicada. Los sistemas de fuerza 
utilizados en un paciente de 
ortodoncia son complicados. El MEF 
permite aplicar analiticamente varies 
sistemas de fuerza en cualquier 
punto y en cualquier direccion. El 
movimiento dental ortodoncico se 
logra mediante procesos de 
remodelacion del hueso alveolar,

Para analizar los esfuerzos 
generados por estos aditamentos en 
el complejo dentoalveolar, se ha 
utilizado el metodo de los elementos 
finitos (MEF), considerado un 
analisis numerico computacional, 
siendo el metodo mas completo 
disponible actualmente para modelar 
estructuras de geometria compleja, 
Io cual permite calcular, analizar y 
comprender el comportamiento de 
un diseho en determinadas 
condiciones (1 )(11).

Se han realizados algunos estudios 
que muestran el comportamiento de 
toda la unidad dentoalveolar al ser 
sometida a movimiento con 
ortodoncia, un ejemplo es el de 
Ryniewicz y cols, en el 2016 
simularon la intrusion de un incisivo 
central superior encontraron que los 
esfuerzos en el diente fueron de 0.2 
MPa, en el ligamento periodontal 
0.005 MPa, zona alveolar 0.66 MPa, 
hueso cortical y trabecular 0.66 MPa. 
La distribucion del estres fue regular 
en el ligamento periodontal. Se 
observaron movimientos leves con 
valores maximos en el area del 
apice; los resultados de este estudio 
demuestran que los tejidos que 
rodean el diente fueron influenciados 
mecanicamente por la fuerza 
generada en el bracket (7).

aplicacion de la fuerza ortodontica 
(8) .O)
Para generar los movimientos 
iniciales del tratamiento se utilizan 
alambres redondos con propiedades 
especlficas, algunas de las 
aleaciones mas usadas en 
ortodoncia en la fase inicial de 
alineacion y nivelacion son Nlquel- 
Titanio (NiTi) y Niquel Titanic Cobre 
(NiTiCu), las cuales poseen una 
capacidad de memoria de forma 
(MF) con una curva de esfuerzo- 
deformacion definida y un amplio 
rango de activacion e histeresis (10).
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Fig. 1 (a) Tomografia 2D (UDA-normal). (b) 
reconstruccibn 2D (UDA-normal) [autor]

que se desencadenan por cambios 
en la distribucion de la tension y 
presion en el periodonto. Por Io 
tanto, se puede usar para describir la 
situacion de estres dentro del 
ligament© periodontal (PDL) y el 
hueso alveolar circundante (12).

el 
de

Mediante el uso de simulation 
computational utilizando el metodo 
de los elementos finitos (MEF) se 
simularon dos condiciones clinicas

de base; periodonto disminuido y 
raiz corta, en movimiento de 
intrusion del diente 11, durante la 
fase de alineacidn y nivelacion con el 
uso de arcos de NiTi y NiTiCu, previa 
selection de Tomografia 
Computarizada (TC) de un paciente 
atendido en la Clinica de Ortodoncia 
y Ortopedia Maxilar UNICOC.
El criterio de inclusidn fue paciente al 
cual se le tomd una tomografia 
computarizada con la siguiente 
condition: TC de un paciente con 
longitudes 6sea y radicular 
adecuadas del diente 11. Dentro de 
los criterios de exclusion se 
encuentran TC de pacientes con 
signos clinicos de enfermedad 
periodontal, TC de pacientes 
comprometidos sisfemicamente y TC 
de pacientes que se encuentren en 
tratamiento de ortodoncia.
La unidad de observation fue la 
unidad dentoalveolar: Diente, 
ligamento, hueso cortical y hueso 
trabecular (UDA) del diente 11. Se

SAMHAl

(a) Tomografia 2D (UDA-normal)

realizd el modelo 2D de la 
reconstruction de la unidad 
dentoalveolar sin ninguna alteration, 
con periodonto disminuido y con raiz
corta, Fig. 1.

En el metodo de los elementos 
finitos, es utilizado el analisis de 
esfuerzos de Von Mises, definido 
como el criterio de maxima energia 
de distorsion. Las tensiones 
generadas en las diferentes 
estructuras se pueden visualizar en 
las imagenes mediante mapas 
codificados de diversos colores que 
van del azul al rojo. La codification 
del color depende de la magnitud de 
la fuerza aplicada (1 )(13).
El objetivo del presente trabajo es 
determinar el comportamiento 
biomecSnico de la 
dentoalveolar normal, 
periodonto disminuido y 
cortas, utilizando dos tipos de arcos 
(NiTi) y (NiTiCu) mediante 
simulation por elementos finitos en 
fase de alineacion y nivelacion, este 
objetivo obedece a la necesidad de 
indagar cu£l de los dos tipos de arco 
favorece mas el resultado clinico del 
tratamiento de ortodoncia en 
pacientes con las condiciones de 
base periodonto disminuido y raiz 
corta.
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En la fig. 3 se muestra el resultado 
de la reconstruccidn realizada para 
una UDA normal, con raiz corta y 
periodonto disminuido.

Fig. 2 (a) 2D (UDA) normal, (b) 
reconstruccidn 3D (UDA-normal) [autor]

Se hizo uso de set-up para simular la 
mal posicion del diente 11 Fig. 4

Fig. 4 (a) Set-up diente 11. (b) tomografias 
diente 11 [autor]

(A) UOA - NOOMAl (B) UDA - PtlOOOONIO OtiMINUBX) (C) UDA - RAU CORTA

Fig. 3 (a) UDA - normal (b) UDA - 
periodonto disminuido (c) UDA - raiz corta 

“static structural ANSYS” [autor]

H. ♦—j
TRABECULAR

tt
(B) UDA - PtRIOOONIU [MMINURX)

COMPONENTES 
INTERNOS (UDA) El procedimiento de set-up es una 

herramienta util en el diagnbstico de 
ortodoncia ya que revela las 
condiciones oclusales del paciente 
en las tres dimensiones del espacio, 
para su realizacion se cortan y 
reposicionan los dientes en los 
modelos de estudio en yeso que han 
sido duplicados de los modelos 
iniciales tornados al paciente, 
permitiendo la simulacion de los 
resultados antes de comenzar el 
tratamiento de ortodoncia (14).

A partir de la UDA normal 
reconstruida con la tomografia se 
realizaron las modificaciones 
necesarias para obtener el modelo 
de raiz corta y de periodonto 
disminuido.

En el caso del presente trabajo se 
realize cementacion de aparatologia 
ortodontica, y se simulo una 
malposition dental Hamada 
extrusion, donde el objetivo del 
movimiento fue generar intrusion 
dental de un incisivo central 
superior.fig.5 y 6

Posteriormente se llevo la 
reconstruccidn a un modelo 3D. En 
la Fig. 2 se observa el resultado para 
la reconstruction de la UDA normal, 
en la cual se detalla sus diferentes 
componentes, diente, hueso 
trabecular, hueso cortical y 
ligamento periodontal.

H. TRABECULAR H. CORTICAL 

(b)

CORONAL AXIAL

(b)
(a)



(a)

Fig. 5 UDA con el arco y el bracket
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Para simular el movimiento dental se 
utilizd un bracket estandar slot 0.022 
x 0.028", que se reconstruyo con las 
dimensiones reales Fig. 7 para su 
posterior ensamble con la unidad 
dentoalveolar.

Para replicar el desplazamiento que 
se genera en el arco de ortodoncia al 
deformarse se utilize un arco de 
ortodoncia de calibre 0.014” con 2 
tipos de aleaciones con memoria de 
forma (NiTi) y (NiTiCu). Se ejecuto la 
metrologia necesaria para obtener la 
seccion del arco de ortodoncia que 
se usd en la UDA .

Fig. 7 (a) Metrologia bracket, (b) modelo 
3D bracket [autor]

Fig. 6 (a) modelo 3D (UDA-normal) - (b) 
modelo 3D (UDA-normal) desing modeler - 

ANSYS [autor]

Se escogio este movimiento porque 
se demostro que la aplicacion 
continua de cargas de ortodoncia 
relativamente bajas durante la 
intrusion condujo a disminuciones 
menores en la altura del hueso 
alveolar normal adicional la base del 
surco y la union mucogingival se 
mueven en direccion apical junto con 
el diente en un 60% despues de la 
intrusidn ortoddntica de los incisivos 
superiores (15)
Una vez obtenidos los modelos 3D y 
comprobada la geometrla interna, 
Fig. 6, se llevaron los modelos 3D a 
un software de modelacidn CAD con 
el fin de obtener el ensamble entre la 
UDA y los componentes externos.

El com porta miento super elastic© de 
una aleacion con memoria de forma 
(AMF), se asocia con la 
transformacion que se induce por 
esfuerzo (ct) a una temperatura 
superior a la temperatura final de 
transformacion de la austenita a cero 
esfuerzos, donde la aleacion puede 
deformarse elasticamente a niveles 
superiores de los normales con una 
carga en la fase austenitica, una 
aleacion AMF como el NiTi que 
puede deformase elasticamente 
hasta un 8%, en comparacidn a los 
materiales lineales que alcanza 
menos del 1%. La aplicacion de la 
carga induce la transformacion de 
austenita en martensita, despu6s de 
la fase de descarga, la fase 
martensita se vuelve inestables y se

(b)
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transforma de nuevo a su fase 
austenitica original, Io que da como 
resultado una recuperacion total de 
la deformacion al eliminar la carga.

Las propiedades mecanicas para los 
tejidos biologicos fueron tomadas de 
la literatura especializada bajo un 
modelo de material elastico, lineal e 
isotropico, estas propiedades se 
detallan en la Tabla 1.

HUESO 
CORTICAL

TEJIDOS 
-UDA

HUESO 
TRABECU 

LAR

2030 
0

1370 
0

Relaci 
on de 
Poiss 

on

REFERENC 
IAS

0.3 
3

(20) (Sara 
Fazelia, 
et;(2016)).

(21)(F.J, 
et; (1999))

REFEREN 
CIAS

(Jasna
Leder

Horina, et;
(2018))

E 
(Mp 
a)

(Hussein H., 
et;(2010))

PROPIEDAD 
ES 

MECANICAS 
NiTi

(18)(Zhipen 
g Liaoa, et; 
(2016)).

(19) 
(Andre 
Carvalho, 
et; (2016)).

(7) 
(Wojciech 
Ryniewicz, 

_______ L__l______ et;(2016)) 
El arco fue simulado mediante un 
modelo de material con memoria de 
forma que exhibe propiedades de 
superelasticidad, las propiedades 
mecanicas utilizadas para modelar 
este comportamiento en el arco de 
NiTi y NiTiCu se detallan en la Tabla 
2.

oMs 
(Mpa) 
oMf 

(Mpa) 
oAs 

(Mpa) 
aAf 

(Mpa) 
Epsilon 
(mm'1) 
Alpha

0.0 
63 
0

(16)(P.M 
Cattaneo, 
et; (2009) 

(17) (Caeiro 
J,et;(2013)) 
(K. Tanne, 
et; (1998))

Tabla 1. Propiedades mecanicas de 
todos los elementos de la UDA

Tabla 2. Propiedades mecanicas - 
arcos de NiTi y NiTiCu

Para caracterizar las propiedades 
mecanicas de un AMF se tomaron 
las propiedades mecanicas, entre las 
fases martensita y austenita, 
aplicada en la medicibn del esfuerzo 
y la deformacion, referenciadas en el 
trabajo de Salehi P, y colaboraores 
en el 2015(17).

PROPIED 
ADES 

MECANIC 
AS NiTiCu 

ELASTICIDAD 
ISOTROPICA

MODU 
LO DE 
YOUN 

G 
(Gpa) 

RELAC 
i6n de 
POISS 

ON 
SUPERELASTICIDAD 

368
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Fig. 8 Set-up condiciones de frontera 
dientell [autor]

Los resultados presentados en la 
Fig. 9 evidencia que el estado de 
esfuerzos en el LP presentes en el 
instante de llevar el arco a la posicidn

1. UNIDAD DENTOALVEOLAR 
NORMAL - ESFUERZOS LP

Is]

Figura 9 Comportamiento del esfuerzo en 
el LP durante el tratamiento de ortodoncia. 
La gr^fica muestra en el eje (y) el valor de 
los esfuerzos y en el eje (x) pseudotiempo 
utilizado para el an^lisis (no es el tiempo 

que dura el tratamiento).

—NiTi

—NiTiCu

El modelo realizado fue desarrollado 
en dos procesos de carga, el primero 
relacionado con el proceso de 
instalacion del arco de ortodoncia, y 
el segundo con la accion del arco 
deformado sobre la estructura dental 
(tratamiento ortoddntico). La Fig. 9 
muestra el comportamiento de los 
esfuerzos presentes en el LP, en 
cada uno de estos procesos se 
utilizo un arco de NiTi (linea azul) y 
un arco de NiTiCu (linea naranja).

intrusidn y los que con m£s detalles 
se deben conocer teniendo en 
cuenta las condiciones de base, 
adicional por que el comportamiento 
de estos dos tejidos dan una idea de 
como se distribuyen los esfuerzos en 
los denies tejidos de la UDA.

ESFUERZOS LPD- UDA NORMAE
PROCESO DE INSTALACldN TRATAMIENTO ORTODONTKOIGO

90

80

70

—. to
CL 50

— w
30

20
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RESULTADOS
En los resultados se evaluaron los 
esfuerzos de Von Mises en el 
ligament© periodontal y el hueso 
cortical; Von Mises es un criterio de 
falla de los materiales que indica en 
ddnde se estci presentando una 
mayor concentracion de los 
esfuerzos (17).
En el estudio se revisaron todos los 
tejidos que componen la UDA y 
tambien los arcos y el bracket, pero 
se muestran solo los resultados 
obtenidos para ligamento 
periodontal y hueso cortical, pues 
son los componentes de la UDA mas 
impactados con el movimiento de

Una vez identificada la oclusion que 
presenta el diente 11 que se 
encuentra extruido, se evidencio que 
el bracket cementado en la mitad de 
la corona clinica por la posicion del 
diente no se encuentra al mismo 
nivel o en el mismo piano que el de 
los demcis dientes, de igual manera 
ocurre con el arco que se deforma 
mas, teniendo en cuanta estas 
condiciones clinicas en esta zona. 
Se obtuvieron los valores de 
desplazamiento en el espacio que 
presenta el arco de ortodoncia entre 
los dientes 11 y 12, Fig.8. Esto 
permite obtener un modelo mas 
aproximado a la realidad e identificar 
las condiciones de frontera 
presentes en el modelo.
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Este fenomeno del aumento del 
estado de esfuerzos producido en el 
LP por el arco de NiTiCu se presenta 
por el nivel de deformacion ocurrido 
en el arco, este efecto se puede 
observar en la Fig. 10

I

Figura 10. Distribucidn de esfuerzos en el 
Bracket por efecto de la deformacion del 

arco a. arco de NiTi b. grafica esfuerzos en 
el bracket arco NiTi t c. arco de NiTiCu d. 

grafica esfuerzos en el bracket arco NiTiCu.

Las figuras 10a y 10c permiten 
observar la diferencia en la

deformacion de los dos tipos de arco, 
el arco de NiTi (Fig. 10a) se deforma 
de tai manera que solo hace 
contacto con una de las ligaduras 
que impiden que el arco saiga del 
slot, mientras que la deformacion del 
arco de NiTiCu es tai que hace 
contacto con las dos ligaduras del 
bracket que impiden que el arco se 
saiga, Io que conlleva a un aumento 
en el estado de esfuerzos en la 
estructura bildgica. La figura 10b y 
10d permite apreciar el 
comportamiento de los esfuerzos 
generados por el contacto entre el 
bracket y el arco, evidenciando que 
el arco de NiTiCu (Fig. 10c) genera 
sobre el bracket en el tiempo un 
esfuerzo constante durante el 
tratamiento y con valor alrededor de 
250 KPa. En el arco de NiTi (Fig. 
10b) se observa que la magnitud de 
esfuerzos es mayor pero no son 
constantes en el tiempo y oscilan 
alrededor de 400 MPa - 490 MPa, Io 
que conlleva a un aumento de los 
esfuerzos en el LP. La figura 11. Da 
a conocer en detalle la comparacion 
y distribucion de esfuerzos en el LP 
para un pseudotiempo de 1.75 s. 
usando arcos de NiTi y NiTiCu, 
permitiendo visualizar el aumento en 
este tiempo del estado de esfuerzos 
usando los dos diferentes materiales 
para los arcos, corroborando que el 
estado de esfuerzos en el LP se 
aumenta por una mayor deformacion 
en el NiTiCu. Se observa una mayor 
concentracion de esfuerzos a nivel 
cervical y en la zona del apice, tras la 
aplicacion total del desplazamiento 
generado por el arco de ortodoncia 
en la UDA.

deformada, es menor para el arco de 
NiTiCu que para el arco de NiTi. En 
esta posicion el arco de NiTiCu 
produce un esfuerzo maximo en el 
LP de 69 Kpa, mientras que en el 
arco de NiTi produce un esfuerzo de 
63 Kpa. Durante el paso del tiempo 
se puede apreciar que los esfuerzos 
en el arco de NiTi se mantienen 
constantes hasta el pseudotiempo 
igual a 1.6 s, en donde comienzan a 
descender por el retorno del arco a 
su posicion inicial. En el alambre de 
NiTiCu se puede observar que a 
medida que el arco recupera su 
geometria inicial los esfuerzos 
aumentan hasta encontrar su 
maximo valor en el pseudotiempo 
igual a 1.75 (s), en este instante su 
valor es de 69 KPa, una magnitud 
mayor a la que presenta los 
esfuerzos producidos por el arco de 
NiTi.
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—NITi

—NiTiCu

Los resultados presentados en la 
Fig. 12 evidencia que el estado de

IS]

Figura 12 Comportamiento del esfuerzo en 
el LP durante el tratamiento de ortodoncia. 
La gr^fica muestra en el eje (y) el valor de 
los esfuerzos y en el eje (x) pseudotiempo 
utilizado para el an^lisis (no es el tiempo 

que dura el tratamiento).
Figura 13 Distribucidn de esfuerzos en el 
Bracket por efecto de la deformacidn del 

arco a. arco de NiTi b. grafica esfuerzos en 
el bracket arco NiTi t c. arco de NiTiCu d. 

grafica esfuerzos en el bracket arco NiTiCu.

Este fenomeno del aumento del 
estado de esfuerzos producido en el 
LP por el arco de NiTiCu se presenta 
por el nivel de deformacion ocurrido 
en el arco, este efecto se puede 
observar en la Fig. 13
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Figura 11. Distribucion de esfuerzos 
LP a. LP vista frontal arco de NiTi. b.

LP vista posterior arco de NiTi. c. corte 
de seccion LP arco de NiTi. d. LP vista 

frontal arco de NiTiCu. e. LP vista 
posterior arco de NiTiCu f. corte de 

seccion LP arco de NiTiCu.

2. UNIDAD DENTOALVEOLAR RAIZ 
CORTA - ESFUERZOS LP

La Fig. 12 muestra el 
comportamiento de los esfuerzos 
presentes en el LP, en cada uno de 
estos procesos se utilize un arco de 
NiTi (linea azul) y un arco de NiTiCu 
(linea naranja).

esfuerzos en el LP presentes en el 
instante de llevar el arco a la posicion 
deformada, es menor para el arco de 
NiTiCu que para el arco de NiTi. En 
esta posicion el arco de NiTiCu 
produce un esfuerzo m^ximo en el 
LP de 224 KPa, mientras que en el 
arco de NiTi produce un esfuerzo de 
234 KPa. Durante el paso del tiempo 
se puede apreciar que los esfuerzos 
en el arco de NiTi se mantienen 
constantes hasta el pseudotiempo 
igual a 1.45 (s), en donde comienzan 
a descender por el retorno del arco a 
su posicion inicial. En el alambre de 
NiTiCu se puede observar que a 
medida que el arco recupera su 
geometria inicial los esfuerzos 
aumentan hasta encontrar su 
maximo valor en el pseudotiempo 
igual a 1.72 (s), en este instante su 
valor es de 224 KPa, una magnitud 
mayor a la que presenta los 
esfuerzos producidos por el arco de 
NiTi.
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Los resultados presentados en la 
Fig. 15 evidencia que el estado de

Figura 14 Distribucidn de esfuerzos LP a. 
LP vista frontal arco de NiTi. b. LP vista 

posterior arco de NiTi. c. corte seccidn LP 
arco de NiTi. d. LP vista frontal arco de 

NiTiCu e. LP vista posterior arco de NiTi. f. 
corte de seccidn LP arco de NiTiCu.

IS)

Figura 15 Comportamiento del esfuerzo en 
el LP durante el tratamiento de ortodoncia. 
La grdfica muestra en el eje (y) el valor de 
los esfuerzos y en el eje (x) pseudotiempo 
utilizado para el andlisis (no es el tiempo 

que dura el tratamiento).

ESFUERZOS LPD - UDA P. DISMINUIDO
PRCKESO OE INSTMACldN TRATAMIENTO OKTOOdlftKO
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La Fig. 15 muestra el 
comportamiento de los esfuerzos 
presentes en el LP, en cada uno de 
estos procesos se utilize un arco de 
NiTi (linea azul) y un arco de NiTiCu 
(linea naranja).

Las figuras 13a y 13c permiten 
observar la diferencia en la 
deformacion de los dos tipos de arco, 
el arco de NiTi (Fig. 13a) se deforma 
de tai manera que solo hace 
contacto con una de las bandas que 
impiden que el arco saiga del slot, 
mientras que la deformacion del arco 
de NiTiCu es tai que hace contacto 
con las dos bandas del bracket que 
impiden que el arco se saiga, Io que 
conlleva a un aumento en el estado 
de esfuerzos en la estructura 
bilogica. La figura 13b y 13b permite 
apreciar el comportamiento de los 
esfuerzos generados por el contacto 
entre el bracket y el arco, 
evidenciando que el arco de NiTiCu 
(Fig. 13c) genera sobre el bracket en 
el tiempo un esfuerzo constante 
durante el tratamiento y con valor 
alrededor de 250 KPa - 300 KPa. En 
el arco de NiTi (Fig. 13b) se observa 
que la magnitud de esfuerzos es 
mayor pero no son constantes en el 
tiempo y oscilan alrededor de 400 
MPa -490 MPa, Io que conlleva a un 
aumento de los esfuerzos en el LP. 
En la figura 14 se puede observar la 
comparacion y distribucidn de 
esfuerzos en el LP para un 
pseudotiempo de 1.6875 (s) usando 
arcos de NiTi y NiTiCu, permitiendo 
visualizar el aumento en este tiempo 
del estado de esfuerzos usando los 
dos diferentes materiales para los 
arcos, corroborando que el estado 
de esfuerzos en el LP se aumenta 
por una mayor deformacion en el 
NiTiCu, siendo mayor la 
concentracidn de a a nivel cervical y 
en la zona del apice.

3. UNIDAD DENTOALVEOLAR
PERIODONTO DISMINUIDO-
ESFUERZOS EN EL LP
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Figura 16. Distribucidn de esfuerzos en el 
Bracket por efecto de la deformacidn del 

arco a. arco de NiTi b. grafica esfuerzos en

el bracket arco NiTi t c. arco de NiTiCu d. 
grafica esfuerzos en el bracket arco NiTiCu.

la 
de 
un

Este fenomeno del aumento del 
estado de esfuerzos producido en el 
LP por el arco de NiTiCu se presenta 
por el nivel de deformacidn ocurrido 
en el arco, este efecto se puede 
observar en la Fig. 16
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esfuerzos en el LP presentes en el 
instante de llevar el arco a la posicion 
deformada, es menor para el arco de 
NiTiCu que para el arco de NiTi. En 
esta posicion el arco de NiTiCu 
produce un esfuerzo maximo en el 
LP de 131 KPa, mientras que en el 
arco de NiTi produce un esfuerzo de 
121 KPa. Durante el paso del tiempo 
se puede apreciar que los esfuerzos 
en el arco de NiTi se mantienen 
constantes hasta el pseudotiempo 
igual a 1.5 (s), en donde comienzan 
a descender por el retorno del arco a 
su posicion inicial. En el alambre de 
NiTiCu se puede observar que a 
medida que el arco recupera su 
geometria inicial los esfuerzos 
aumentan hasta encontrar su 
maximo valor en el pseudotiempo 
igual a 1.7589 (s), en este instante su 
valor es de 131 KPa, una magnitud 
mayor a la que presenta los 
esfuerzos producidos por el arco de 
NiTi.

Las figuras 16a y 16c permiten 
observar la diferencia en la 
deformacibn de los dos tipos de arco, 
el arco de NiTi (Fig. 16a) se deforma 
de tai manera que solo hace 
contacto con una de las ligaduras 
que impiden que el arco saiga del 
slot, mientras que la deformacion del 
arco de NiTiCu es tai que hace 
contacto con las dos ligaduras del 
bracket que impiden que el arco se 
saiga, Io que conlleva a un aumento 
en el estado de esfuerzos en la 
estructura bilogica. La figura 16b y 
16d permite apreciar el 
comportamiento de los esfuerzos 
generados por el contacto entre el 
bracket y el arco, evidenciando que 
el arco de NiTiCu (Fig. 16c) genera 
sobre el bracket en el tiempo un 
esfuerzo constante durante el 
tratamiento y con valor alrededor de 
240 KPa - 290 KPa. En el arco de 
NiTi (Fig. 16b) se observa que la 
magnitud de esfuerzos es mayor 
pero no son constantes en el tiempo 
y oscilan alrededor de 400 MPa - 
480 MPa, Io que conlleva a un 
aumento de los esfuerzos en el LP.
La figura 17. Presenta 
comparacion y distribucion 
esfuerzos en el LP para 
pseudotiempo de 1.7589 (s) usando 
arcos de NiTi y NiTiCu, permitiendo 
visualizar el aumento en este tiempo 
del estado de esfuerzos usando los 
dos diferentes materiales para los 
arcos, corroborando que el estado 
de esfuerzos en el LP se aumenta 
por una mayor deformacibn en el
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PROCtSO DE INSTALACION

Figura 17. Distribucidn de esfuerzos LP a.
LP vista frontal arco de NiTi. b. LP vista 

posterior arco de NiTi. c. code de seccidn 
LP arco de NiTi. d. LP vista frontal arco de 
NiTiCu. e. LP vista posterior arco de NiTiCu

f. code de seccidn LP arco de NiTiCu.

Figura 18 Compodamiento del esfuerzo en 
el hueso cortical durante el tratamiento de 
ododoncia. La gr^fica muestra en el eje (y) 

el valor de los esfuerzos y en el eje (x)

-----NiTi

-----NiTiCu

pseudotiempo utilizado para el an^lisis (no 
es el tiempo que dura el tratamiento).

Este fenomeno del aumento del 
estado de esfuerzos producido en el 
“hueso cortical” por el arco de 
NiTiCu se presenta por el nivel de 
deformacion ocurrido en el arco, este 
efecto se puede observar en la Fig. 
19

Los resultados presentados en la 
Fig. 18 evidencia que el estado de 
esfuerzos en el hueso cortical 
presentes en el instante de llevar el 
arco a la posicion deformada, es 
menor para el arco de NiTiCu que 
para el arco de NiTi. En esta posicion 
el arco de NiTiCu produce un 
esfuerzo maximo en el “hueso 
cortical” de 461 KPa, mientras que 
en el arco de NiTi produce un 
esfuerzo de 401 KPa. Durante el 
paso del tiempo se puede apreciar 
que los esfuerzos en el arco de NiTi 
se mantienen constantes hasta el 
pseudotiempo igual a 1.58 (s), en 
donde comienzan a descender por el 
retorno del arco a su posicion inicial. 
En el alambre de NiTiCu se puede 
observar que a medida que el arco 
recupera su geometria inicial los 
esfuerzos aumentan hasta encontrar 
su maximo valor en el pseudotiempo 
igual a 1.75 (s), en este instante su 
valor es de 461 Kpa, una magnitud 
mayor a la que presenta los 
esfuerzos producidos por el arco de 
NiTi.

4. UNIDAD DENTOALVEOLAR 
NORMAL - ESFUERZOS EN EL 
HUESO CORTICAL

NiTiCu, presentando una mayor 
concentracion de a a nivel cervical y 
en la zona del apice,

La Fig. 18 muestra el 
comportamiento de los esfuerzos 
presentes en el hueso cortical, en 
cada uno de estos procesos se 
utilize un arco de NiTi (linea azul) y 
un arco de NiTiCu (linea naranja).
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Figura 19 Distribucidn de esfuerzos en el 
Bracket por efecto de la deformacidn del 

arco a. arco de NiTi b. grafica esfuerzos en 
el bracket arco NiTi t c. arco de NiTiCu d. 

grafica esfuerzos en el bracket arco 
NiTiCu.

5. UNIDAD DENTOALVEOLAR 
RAIZ CORTA - ESFUERZOS EN 
EL HUESO CORTICAL

Figura 20 Distribucion de esfuerzos “hueso 
cortical” a. hueso cortical arco de NiTi. b. 

hueso cortical arco de NiTiCu.

Las figuras 19a y 19c perm item 
observar la diferencia en la 
deformacion de los dos tipos de arco, 
el arco de NiTi (Fig. 19a) se deforma 
de tai manera que solo hace 
contacto con una de las ligaduras 
que impiden que el arco saiga del 
slot, mientras que la deformacion del 
arco de NiTiCu es tai que hace 
contacto con las dos ligaduras del 
bracket Io que conlleva a un aumento 
en el estado de esfuerzos en la 
estructura bioldgica. La figura 19b y 
19d permite apreciar el 
comportamiento de los esfuerzos 
generados por el contacto entre el 
bracket y el arco, evidenciando que 
el arco de NiTiCu (Fig. 19c) genera 
sobre el bracket en el tiempo un 
esfuerzo constante durante el 
tratamiento y con valor alrededor de 
250 KPa. En el arco de NiTi (Fig. 
19b) se observa que la magnitud de 
esfuerzos es mayor pero no son 
constantes en el tiempo y oscilan 
alrededor de 400 MPa - 490 MPa, Io 
que conlleva a un aumento de los 
esfuerzos en el “hueso cortical”. La 
figura 20. muestra la comparacion y

La Fig. 21 muestra el 
comportamiento de los esfuerzos 
presentes en el “hueso cortical”, en 
cada uno de estos procesos se 
utilizo un arco de NiTi (linea azul) y 
un arco de NiTiCu (linea naranja).

distribucion de esfuerzos en el 
“hueso cortical” para un 
pseudotiempo de 1.75 usando arcos 
de NiTi y NiTiCu, permitiendo 
visualizar el aumento en este tiempo 
del estado de esfuerzos usando los 
dos diferentes materiales para los 
arcos, corroborando que el estado 
de esfuerzos en el “hueso cortical” se 
aumenta por una mayor deformacidn 
en el NiTiCu, obteniendo una mayor 
concentracibn de a en la parte lateral 
hacia el mesial tercio coronal del 
diente 11.
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Figura 21 Comportamiento del esfuerzo en 
el “hueso cortical” durante el tratamiento 
de ortodoncia. La gr&fica muestra en el eje 
(y) el valor de los esfuerzos y en el eje (x) 
pseudotiempo utilizado para el an^lisis (no 

es el tiempo que dura el tratamiento).

H. CORTICAL ESFUERZOS - UDA RAIZ CORTA

PROCESO DE INSTAIACION

Figura 22 Distribucidn de esfuerzos en el 
Bracket por efecto de la deformacidn del 

arco a. arco de NiTi b. grafica esfuerzos en 
el bracket arco NiTi t c. arco de NiTiCu d. 

grafica esfuerzos en el bracket arco NiTiCu.

'.000

TO

Este fenomeno del aumento del 
estado de esfuerzos producido en el 
“hueso cortical” por el arco de NiTiCu 
se presenta por el nivel de 
deformacidn ocurrido en el arco, este 
efecto se puede observar en la Fig.
22

SSI.

Los resultados presentados en la 
Fig. 21 muestra que el estado de 
esfuerzos en el “hueso cortical” 
presentes al momento de llevar el 
arco a la posicidn deformada, es 
menor para el arco de NiTiCu que 
para el arco de NiTi. En esta posicidn 
el arco de NiTiCu produce un 
esfuerzo maximo en el “hueso 
cortical” de 689 KPa, mientras que 
en el arco de NiTi produce un 
esfuerzo de 670 KPa. Durante el 
paso del tiempo se puede apreciar 
que los esfuerzos en el arco de NiTi 
se mantienen constantes hasta el 
pseudotiempo igual a 1 (s), en donde 
comienzan a descender por el 
retorno del arco a su posicidn inicial. 
En el alambre de NiTiCu se puede 
observar que a medida que el arco 
recupera su geometria inicial los 
esfuerzos aumentan hasta encontrar 
su maximo valor en el pseudotiempo 
igual a 1.6875 (s), en este instante su 
valor es de 689 KPa, una magnitud 
mayor a la que presenta los 
esfuerzos producidos por el arco de 
NiTi.

Las figuras 22a y 22c permiten 
observar la diferencia en la 
deformacidn de los dos tipos de arco, 
el arco de NiTi (Fig. 22a) se deforma 
de tai manera que solo hace 
contacto con una de las ligaduras 
que impiden que el arco saiga del 
slot, mientras que la deformacidn del 
arco de NiTiCu es tai que hace 
contacto con las dos ligaduras del 
bracket que impiden que el arco se 
saiga, Io que conlleva a un aumento 
en el estado de esfuerzos en la 
estructura bioldgica. La figura 22b y 
22d permite apreciar el 
comportamiento de los esfuerzos 
generados por el contacto entre el 
bracket y el arco, evidenciando que 
el arco de NiTiCu (Fig. 22c) genera 
sobre el bracket en el tiempo un 
esfuerzo constante durante el 
tratamiento y con valor alrededor de
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Figura 23 Distribucidn de esfuerzos “hueso 
cortical” a. hueso cortical arco de NiTi. b. 

hueso cortical arco de NiTiCu.

DENTOALVEOLAR
DISMINUIDO -

ESFUERZOS 
CORTICAL

Figura 24 Comportamiento del esfuerzo en 
el “hueso cortical” durante el tratamiento 
de ortodoncia. La grSfica muestra en el eje 
(y) el valor de los esfuerzos y en el eje (x) 
pseudotiempo utilizado para el andlisis (no 

es el tiempo que dura el tratamiento).

ESFUERZO H. CORTICAL - UDA P. DISMINUIDO
PROCESO DE INSTALACION
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Los resultados presentados en la 
Fig. 24 evidencia que el estado de 
esfuerzos en el “hueso cortical” 
presentes en el instante de llevar el 
arco a la posicion deformada, es 
menor para el arco de NiTiCu que 
para el arco de NiTi. En esta posicion 
el arco de NiTiCu produce un 
esfuerzo maximo en el “hueso 
cortical” de 784 KPa, mientras que 
en el arco de NiTi produce un 
esfuerzo de 726 KPa. Durante el 
paso del tiempo se puede apreciar 
que los esfuerzos en el arco de NiTi 
se mantienen constantes hasta el 
pseudotiempo igual a 1.5 (s), en 
donde comienzan a descender por el 
retorno del arco a su posicion inicial. 
En el alambre de NiTiCu se puede

250 KPa - 300 KPa. En el arco de 
NiTi (Fig. 22b) se observa que la 
magnitud de esfuerzos es mayor 
pero no son constantes en el tiempo 
y oscilan alrededor de 400 MPa - 
450 MPa, Io que conlleva a un 
aumento de los esfuerzos en el 
“hueso cortical”. La figura 23. Da 
a conocer en detalle la comparacion 
y distribucion de esfuerzos en el 
“hueso cortical” para un 
pseudotiempo de 1.6875 usando 
arcos de NiTi y NiTiCu, permitiendo 
visualizar el aumento en este tiempo 
del estado de esfuerzos usando los 
dos diferentes materiales para los 
arcos, corroborando que el estado 
de esfuerzos en el “hueso cortical” 
se aumenta por una mayor 
deformacion en el NiTiCu, en donde 
se presento una concentracion de 
esfuerzos en el tercio coronal, en un 
corte frontal se presentb un esfuerzo 
mayor en la cresta cervical mesial.

6. UNIDAD 
PERIODONTO

La Fig. 24 
comportamiento de 
presentes en el “hueso cortical”, en 
cada uno de estos procesos se 
utilizb un arco de NiTi (linea azul) y 
un arco de NiTiCu (linea naranja).
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Figura 25 Distribucibn de esfuerzos en el 
Bracket por efecto de la deformacidn del 

arco a. arco de NiTi b. grafica esfuerzos en 
el bracket arco NiTi t c. arco de NiTiCu d. 

grafica esfuerzos en el bracket arco NiTiCu.

157

observar que a medida que el arco 
recupera su geometrla inicial los 
esfuerzos aumentan hasta encontrar 
su maximo valor en el pseudotiempo 
igual a 1.7589 (s), en este instante su 
valor es de 784 KPa, una magnitud 
mayor a la que presenta los 
esfuerzos producidos por el arco de 
NiTi.

Este fenomeno del aumento del 
estado de esfuerzos producido en el 
“hueso cortical” por el arco de NiTiCu 
se presenta por el nivel de 
deformacion ocurrido en el arco, este 
efecto se puede observar en la Fig.
25.

Las figuras 25a y 25c permiten 
observar la diferencia en la 
deformacion de los dos tipos de arco, 
el arco de NiTi (Fig. 25a) se deforma 
de tai manera que solo hace 
contacto con una de las ligaduras 
que impiden que el arco saiga del 
slot, mientras que la deformacion del 
arco de NiTiCu es tai que hace 
contacto con las dos ligaduras del 
bracket, Io que conlleva a un 
aumento en el estado de esfuerzos 
en la estructura biologica. La figura

25b y 25d permite apreciar el 
comportamiento de los esfuerzos 
generados por el contacto entre el 
bracket y el arco, evidenciando que 
el arco de NiTiCu (Fig. 25c) genera 
sobre el bracket en el tiempo un 
esfuerzo constante durante el 
tratamiento y con valor alrededor de 
240 KPa - 290 KPa. En el arco de 
NiTi (Fig. 25b) se observa que la 
magnitud de esfuerzos es mayor 
pero no son constantes en el tiempo 
y oscilan alrededor de 400 MPa - 
480 MPa, Io que conlleva a un 
aumento de los esfuerzos en el 
“hueso cortical”. En la figura 26. 
Se observa la comparacidn y 
distribucion de esfuerzos en el 
“hueso cortical” para un 
pseudotiempo de 1.7589 usando 
arcos de NiTi y NiTiCu, permitiendo 
visualizar el aumento en este tiempo 
del estado de esfuerzos usando los 
dos diferentes materiales para los 
arcos, corroborando que el estado 
de esfuerzos en el “hueso cortical” 
se aumenta por una mayor 
deformacion en el NiTiCu, se 
presento una concentracion de a en 
el tercio coronal, en un corte frontal, 
un a mayor en la cresta cervical 
mesial; tras la aplicacion total del 
desplazamiento generado por el arco 
de ortodoncia en la UDA.
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El movimiento intrusive del diente 
produce tensiones maximas en la

Figura 26 Distribucidn de esfuerzos “hueso 
cortical” a. hueso cortical arco de NiTi. b. 
hueso cortical arco de NiTiCu.

disminuido 
tambien

Kamble y cols. (2012) investigaron la 
distribucion del esfuerzo al aplicar 
una fuerza ortodontica en raices 
cortas por mdio de elementos finitos 
y observaron que existe un aumento 
significative de esfuerzo 
concentrado en el tercio cervical de 
la raiz; estos resultados coinciden 
con el presente estudio en donde el 
esfuerzo maximo se evidencio en la 
misma zona y en el apice en el 
ligamento periodontal (22).
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En un estudio similar realizado por 
Oyama y cols. (2006) el esfuerzo se 
concentre en el tercio medio de la 
raiz al aplicar una fuerza en direccion 
lingual por MEF, esto se relaciona 
con la alteration de la proportion 
entre la raiz y la corona; una 

esta proporcion 
incrementa la carga en la raiz 
resultando en un esfuerzo
significativo, por Io cual se

en 
por 

recomienda tener en cuenta la forma 
y tamano de la raiz durante el 
tratamiento de ortodoncia (1,16).

insertion osea, los mayores 
esfuerzos sobre el ligamento 
periodontal se encuentran sobre la 
region cervical. En todos los modelos 
analizados el esfuerzo maximo se 
presento en el modelo de NiTiCu, ya 
que presenta una mayor 
deformation del arco en 
comparacion con el modelo de NiTi.

a nivel cervical y apical tanto para 
NiTi como para NiTiCu. A medida 
que va disminuyendo el nivel de 

osea, 
sobre

En cuanto al modelo de raiz corta y 
periodonto disminuido los a 
maximos tambien fueron
encontrados a nivel cervical y en el 
tercio apical del LP. Al comparar los 
tres modelos se evidencia que los o 
maximos son mayores en raiz corta

Los niveles de fuerza optimos para el 
movimiento dental controlado son de 
suma importancia durante el
tratamiento de ortodoncia, por Io cual 
es indispensable conocer Io
esfuerzos y deformaciones que 
causan las diferentes aleaciones 
sobre la unidad dentoalveolar, 
haciendo indispensable la 
adecuada selection de los arcos. 
En el presente estudio el esfuerzo 
maximo en el ligamento periodontal 
se presento en el apice y a nivel 
cervical en el modelo normal tanto 
con NiTi como en el modelo de 
NiTiCu. en

un
Io I
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region apical del LP. Cuando estas 
tensiones estan mas alia de las 
tensiones optimas, se produce una 
hialinizacion extensa en el LP en el 
apice de la raiz, Io que puede causar 
reabsorcion de la raiz apical (23).

sabe que el 
caracteristicas

Por tanto, en el estudio de Souza y 
col. en 2015 se evidencio que el 
valor maximo de concentracion de 
estres en el hueso cortical para la 
intrusion dental utilizando una ferula 
con arco de NITI fue de 18.3 MPa y 
que la concentracion de presion es 
mas baja en comparacion con otros 
materiales como acero y TMA. Los 
valores de concentracion de presion 
minima mostraron un valor 23.2 
MPa, la mayor concentracion de 
tension se produjo en la region apical 
del diente (25). (26).

En 2001 Rudolph y col. mostraron 
que las tensiones se concentraban 
en la cresta alveolar cuando se 
aplicaba un movimiento labial y en el 
apice de la raiz para los movimientos 
intrusivos y extrusivos (11). Respecto a la ubicacion anatomica 

de dichos esfuerzos tambien 
coincide con los hallazgos de Souza, 
donde se describe que se 
concentran en la zona apical del 
diente y se transfieren a la zona 
correspondiente del hueso tanto 
cortical como trabecular.

Kumar y col. (2016) realizaron un 
estudio a traves de FEM para 
determinar las tensiones iniciales 
producidas en el diente, el ligamento 
periodontal (LP) y el hueso cuando 
se aplicaba una fuerza de intrusibn e 
inclinacion labial y lingual en 
presencia de altura de hueso 
alveolar variable. Concluyeron que la 
perdida de hueso alveolar provoca 
un aumento de las tensiones 
iniciales maximas en relacibn con las 
alturas de hueso alveolar normal y 
que Una fuerza intrusiva causa una 
mayor concentracion de estres a 
nivel apical (23).

Geramy (2000) concluyo que en un 
movimiento de intrusion las 
concentraciones de estres fueron 
mayores en el nivel sub-apical del LP 
(23)

Respecto al hueso cortical que es 
otro de los tejidos objeto de este 
estudio se sabe que el hueso 
contiene caracteristicas de 
concentracion de estres, tales como 
vacios y defectos naturales, 
pequehas fallas como las lagunas 
pueden reducir la concentracion de 
estres (24)

En el caso del presente estudio en el 
modelo normal, para el hueso 
cortical el valor maximo de 
concentracion de esfuerzos con 
NiTiCu fue de 461 KPa, mientras que 
en el arco de NiTi produce un 
esfuerzo de 401 KPa; en el hueso 
trabecular el valor maximo de 
concentracion de esfuerzos con 
NiTiCu 14 KPa, mientras que en el 
arco de NiTi produce un esfuerzo de 
13 KPa; estos resultados se 
asemejan con los referenciados por 
Souza y col. donde se registra que 
hay una mayor concentracion de 
esfuerzos en el hueso cortical que en 
el trabecular.
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el
la

hasta 
en

modelo de 
con 

se

• Al realizar la simulacidn con 
FEA para determinar el 
comportamlento biomecanico 
de la unidad dentoalveolar 
normal en el ligamento 
periodontal, la mayor 
concentracion de esfuerzos 
se presentd a nivel cervical y 
en la zona del apice. El 
esfuerzo es mayor en NiTi al 
instante de llevar el arco a la 
posicion deformada, durante 
el tiempo los esfuerzos en el 
arco de NiTi se mantienen 
constantes hasta el 
pseudotiempo en donde 
comienzan a descender por el 
retorno del arco a su posicion 
inicial. En el alambre de 
NiTiCu se puede observar 
que a medida que el arco 
recupera su geometria inicial 
los esfuerzos aumentan hasta 
encontrar su m^ximo valor 
una magnitud mayor a la que 
presenta los esfuerzos 
producidos por el arco de 
NiTi. Este fenomeno del 
aumento del estado de 
esfuerzos producido en el LP 
por el arco de NiTiCu se 
presenta por el nivel de 
deformacion ocurrido en el

arco el cual es mayor en 
NiTiCu.

• En el modelo del LP con 
periodonto disminuido la 
mayor concentracion de o se 
presenta en el modelo de 
NiTiCu en comparacion con el 
NiTi, en la zona cervical y 
apical del LP. Asi mismo, la 
deformacibn del arco fue 
mayor en NiTiCu.

• En cuanto al 
ligamento periodontal 
longitud radicular corta 
observe una mayor 
concentracion de a a nivel 
cervical y en la zona del apice 
al comparar con el modelo de 
UDA normal, siendo mayor la 
concentracion de a en el 
modelo de NiTiCu. Con 
referenda a la deformacion 
que presentb el arco de 
ortodoncia fue mayor en 
NiTiCu.

• Al comparar los resultados de 
las aleaciones estudiadas los 
dos tipos de arcos pueden ser 
usados en UDA normal y con 
condiciones de base como 
periodonto disminuido y raiz 
corta. Sin embargo, el NiTiCu 
puede proporcionar mayores 
beneficios a nivel clfnico ya 
que su comportamiento 
biomecbnico permits que los 
tejidos de la UDA se preparen

se recuperen para 
de 

cuando 
a

Al comparar los valores del hueso 
cortical en las diferentes condiciones 
de base se obtuvieron valores 
menores de concentracion de 
esfuerzos en hueso cortical con el 
uso de NiTi que con el uso de 
NiTiCu.

o se recuperen para una 
aplicacion de esfuerzo 
maximo cuando el arco 
empieza a recupera su 
geometria inicial.
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