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GLOSARIO.

. Alineacion y nivelacion: fase de la ortodoncia en donde el ortodoncista
comienza con arcos redondos que se puede doblar faciimente y
posteriormente lo reemplaza con un arco mas grueso con forma
rectangular. Se corrigen apifiamientos, rotaciones, inclinaciones y
versiones. (1)

Biomecanica: ciencia que estudia como las cargas aplicadas afectan a las
estructuras biolégicas.(2)

Deformacién: cuando un cuerpo cambia su forma por fuerzas efectuadas
sobre él.(3)

Elementos finitos: método usado en ingenieria ampliamente aceptado
como una herramienta no invasiva efectiva para estudiar la influencia de
las fuerzas mecanicas en la relacion entre forma y funcién en sistemas
biolégicos. A través de un modelo geométrico, discretizando el dibujo en
pequenas partes denominadas elementos finitos. (4)(5)

Esfuerzo: es la fuerza externa que actua sobre un cuerpo por unidad de
area de seccion transversal, siendo aplicada una fuerza externa.(3)

Fase austenitica — martensitica: los arcos de ortodoncia con memoria de
forma presentan una fase denominada martensitica-activa en donde
pueden deformarse pero cuando se exponen a temperaturas intraorales
se produce una transformacion a la fase austenitica permitiendo que el
arco vuelva a su forma preformada. (6)

Histéresis: mesetas de activacion y desactivacion tienen diferentes
tensiones y magnitudes. (7)

Hueso alveolar: tejido conectivo mineralizado que consiste en tejido
mineralizado (60%), matriz organica (25%) y agua (15%).(8)

Hueso cortical: tejido conectivo mineralizado que compacto también
llamado lamina dura que se encuentra adyacente al espacio del ligamento
periodontal. (8)

10. Ligamento periodontal: es una estructura de tejido conectivo fibroso denso

que se compone de haces de fibras de colageno, células, neuronales y

componentes vasculares y fluidos tisulares. Su funciéon principal es



transformar las fuerzas de presién en tensién que estimulan la produccion
de hueso con una reabsorcion equilibrada manteniendo el periodonto en
condiciones normales. (5)(8)

11. Memoria de forma: es el efecto relacionado con el hecho de que después
de la deformacion a baja temperatura, el material recupera su forma
original después del calentamiento y el superelasticidad. (9)

12. Modulo elastico: también llamado médulo de Young, es la relacion del
estrés normal de un material con la fuerza.(10)

13. Nitinol: son arcos de memoria de forma, usados en ortodoncia en la fase
de alineacion y nivelacion en ortodoncia que tienen una enorme
recuperacion a la deformacion, superlasticidad y estabilidad
termodinamica. Su férmula es Ti-6AI4V. (11)

14.Niti Cooper: arco usado en ortodoncia cuya formula es NiTiCuCr. La
adicion de cobre al NiTi resulta en la transformaciéon de histéresis,
temperatura mas constante. Presentan mejor transicion de temperatura,
tienen 3 temperaturas de transicion 27°C 35°C y 40°CSe encuentra
comercialmente con 3 tipos de temperatura siendo la de 37° la mas usada.
Presentan menor modulo elastico e histéresis reducidas. (12)(13)

15. Unidad dentoalveolar: periodonto de insercién conformado por cemento
radicular, ligamento periodontal y hueso alveolar.(14)

16. Periodonto disminuido: condicion de tejido de soporte que ha recuperado
la salud luego de un tratamiento activo y que como consecuencia de la
enfermedad periodontal anterior, permanece con reduccién de la
adhesioén de tejido conectivo y reduccion en la altura de la cresta 6sea;
esto puede ser secuela de una enfermedad periodontal anterior.(15)

17. Teoria presion — tension: teoria en donde sugiere que el movimiento dental
ortodontico se debe por una compresion mecanica en un lado del
ligamento periodontal por reabosorcion 6sea y tensién en el otro lado
donde hay aposicién 6sea.(16)

18. Raiz corta: formacién radicular completa con apice cerrado, pero con
acortamiento determinado genéticamente, en donde se evidencia
ausencia de historia de trauma o signos de reabsorcion radicular.(17)

19. Superelasticidad: es la capacidad mediante la cual algunas aleaciones
con memoria de forma pueden ser tensadas hasta casi 8-10% de forma



reversible. Fenomenos en donde los arcos tienen una baja fuerza
continua con una meseta en la carga y descarga. Esta propiedad genera
una fuerza constante en un rango, lo que da beneficios sobre
otros.(18)(19)

20. Tomografia computarizada de haz cénico: método que proporciona
imagenes en cortes que eliminan la superposicion de estructuras y
permite observar las diferencias entre los cortes con una radiacién menor
a la tomografia convencional.(20)



INTRODUCCION

En el tratamiento de ortodoncia se busca mover los dientes a una posicién
especifica mediante la aplicaciéon de fuerzas sobre el diente y toda la unidad
dentoalveolar (UDA). A través de los afios se ha incrementado la consulta de
pacientes con condiciones de base como longitud radicular corta y periodonto
disminuido(21). Las raices cortas son una alteracién en el crecimiento y el
desarrollo radicular antes de lograr el tamafio normal y puede ser de origen
genético o idiopatico(22).

Se ha reportado la prevalencia de raices cortas de 1,3% en los paciente tratados
con ortodoncia, es mas comun en mujeres y afecta principalmente premolares e
incisivos del maxilar superior(23). Las raices cortas son susceptibles a sufrir
reabsorcién radicular; realizar movimientos en estas condiciones puede traer
como consecuencia una disminucion del soporte estructural de la raiz del diente,
lo que influira en su posterior perdida(24).

El periodonto disminuido es la condicion de tejido de soporte que ha recuperado
la salud luego de un tratamiento activo y que, como consecuencia de la
enfermedad periodontal anterior, de la edad, habitos para-funcionales o un
tratamiento ortodéntico previo permanece con reduccién de la adhesion de tejido
conectivo y reduccién en la altura de la cresta ¢sea. Los pacientes con
periodonto disminuido al ser tratados con ortodoncia sufren una mayor presion
de los de tejidos periodontales y son mas susceptibles a la perdida adicional de
hueso, alrededor del 10% de los pacientes sometidos a terapia ortodéntica puede
tener prevalencia de pérdida de inserciéon(15).

Se ha reportado que los movimientos dentales controlados pueden causar menor
dafio al tejido duro, porque la presiéon se distribuye uniformemente en una
superficie 6sea mas extensa y el movimiento del diente sera mas controlado(25).

El paciente con estas dos condiciones puede llegar a presentar complicaciones

serias que incluso se pueden traducir en perdida dental.

Varios estudios han reportado que, para realizar un movimiento dental en
periodonto disminuido, se requiere una disminucién de la fuerza, dando como

resultado un incremento en la proporcion momento-fuerza (M/F). Los



movimientos ortodénticos en dientes con raices cortas son mas propensos a
generar un alto riesgo de reabsorcién radicular, influenciada por la disminucién

de la proporcion entre la longitud de la raiz y la longitud de la corona(24)(26).

Para generar los movimientos iniciales del tratamiento se utilizan alambres
redondos con propiedades especificas , algunas de las aleaciones mas usadas
en ortodoncia en la fase inicial de alineacion y nivelacion son Niquel-Titanio (NiTi)
y Niquel Titanio Cobre (NiTiCu), las cuales poseen una capacidad de memoria
de forma (SMA) con una curva de esfuerzo-deformacion definida y un amplio
rango de activacion e histéresis(26).

Se han realizados algunos estudios que muestran el comportamiento de toda la
unidad dentoalveolar al ser sometida a movimiento con ortodoncia, un ejemplo
es elde Ryniewiczy 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 estrés 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(27)(28).

También hay estudios reportados donde se analizé el comportamiento del
ligamento periodontal como el publicado por Armando Yukio Saga y col.(2016)
evaluaron los patrones de distribucion inicial y la magnitud del estrés compresivo
en LP en una simulacién de la intrusién ortoddntica de incisivos maxilares,
considerando los puntos de aplicacion de la fuerza. El mayor esfuerzo de
compresion se concentré en la region del apice del ligamento periodontal (-40.14
MPa), independientemente del punto de aplicacion de la fuerza ortodéntica(27)

El objetivo del presente trabajo es determinar el comportamiento biomecanico de
la unidad dentoalveolar sana, con periodonto disminuido y raices cortas,
utilizando dos tipos de arcos (NiTi) y (NiTiCu) mediante simulacién por elementos
finitos en fase de alineacién y nivelacion, este objetivo obedece a la necesidad
de indagar cual 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.



1. ASPECTOS TEORICOS CIENTIFICOS

1.1 PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA

La ortodoncia es la rama de la odontologia que se encarga de corregir las
malposiciones dentales, esqueléticas y faciales para devolver funcién y salud a
nivel oral y facial, es una disciplina que trabaja de manera conjunta con las otras
especialidades en el campo de la odontologia, para dar un manejo integral a
todos los pacientes(1,7). Al ser integral, se relaciona con todas las estructuras
de la cavidad oral incluyendo los dientes, sus raices y el periodonto entre otros,
cada accién que se realice repercutira de una manera favorable o adversa en
estas estructuras. Se evidencia en la literatura algunos efectos adversos, por la
aplicacion de una fuerza que no corresponde a la indicada sobre estos tejidos
sobrepasando su capacidad de adaptacioén, algunas de las variables a tener en
cuenta para no superar esta capacidad son la tongitud radicular y el periodonto
disminuido, condiciones de base que presentan algunos pacientes que acuden
a la consulta de ortodoncia (8,9). Siendo las raices cortas una alteracién en el
crecimiento y el desarrollo radicular antes de lograr el tamafio normal el término,
descrito por primera vez por Lind en 1972 y puede ser de origen genético o
idiopatico (10,11)

Se ha reportado la prevalencia de raices corta de 1,3% en los paciente tratados
con ortodoncia, @s mas comun en mujeres y afecta principalmente premolares e

incisivos del maxilar superior.(12,13)

Las raices cortas son susceptibles a sufrir reabsorciéon radicular lo que se
considera como un efecto indeseable que se debe controlar para garantizar el
exito del tratamiento; seguir realizando movimientos dentales en estas
condiciones podria traer como consecuencia una disminucién del soporte
estructural de la raiz del diente, lo que influird en su posterior perdida. (26)

Otras condiciones que pueden estar presentes al iniciar el tratamiento de
ortodoncia se relacionan con el periodonto disminuido, se denomina periodonto
disminuido a la condicién de tejido de soporte que ha recuperado la salud luego



de un tratamiento activo y que como consecuencia de la enfermedad periodontal
anterior, permanece con reduccion de la adhesioén de tejido conectivo y reduccion
en la altura de la cresta dsea; esto puede ser secuela de una enfermedad
periodontal anterior. La pérdida ¢sea se asocia a la edad, habitos
parafuncionales o a un tratamiento ortodontico previo. (34)

Durante el tratamiento ortodéntico es muy comun que se desarrolle o intensifique
diferentes tipos de patologias a nivel periodontal, debido a los cambios
producidos por la aparatologia fija en el ambiente bucal, el patrén de perdida en
los dos casos va ser horizontal. Los pacientes con periodonto disminuido al ser
tratados con ortodoncia sufren una mayor presion de los de tejidos periodontales
y son mas susceptibles a la perdida adicional de hueso en un pequefio
subconjunto de alrededor del 10% de los pacientes sometidos a terapia
ortodontica puede tener prevalencia de pérdida de insercion.(26)

Las afectaciones a nivel periodontal pueden ser causadas o incrementadas por
las fuerzas ortodonticas, por lo que la biomecanica en el tratamiento de
ortodoncia influye directamente en la severidad de la reabsorcién y alteraciones
en el periodonto; debido a que algunos movimientos perjudican mas la raiz del
diente en especial a las raices cortas, es asi como el apice radicular y el
periodonto asociado pueden experimentar una alta compresiéon o migracién
apical del centro de resistencia, relacionadas con al estrés causado por fuerzas
aplicadas desde la corona (14,15). Se ha reportado que los movimientos
dentales controlados pueden causar menor dafio al tejido duro, porque la presién
se distribuye uniformemente en una superficie 6sea mas extensa y el movimiento
del diente sera mas controlado.(29)

Es fundamental comprender que un paciente con ciertas caracteristicas o
condiciones de base en etapas iniciales de la ortodoncia, como periodonto
disminuido y/o raices cortas, puede llegar a presentar complicaciones serias que
incluso se pueden traducir en perdida dental, con el fin de evitar esta perdida, ha
sido de interés entre los ortodontistas evaluar el esfuerzo y deformacién que se
ejercen con diferentes tipos de arcos. (34)

La mayoria de técnicas en ortodoncia manejan arcos dentales que soportan el
slot de los brackets, dichos arcos por su parte estan disefiados con diversas



aleaciones, donde es indispensable una seleccién adecuada de la aleacién pues
esto permitira al ortodoncista controlar los niveles de fuerza y la magnitud de los
momentos necesarios para mover los dientes en forma eficiente evitando

factores adversos. (36)

Referente a las aleaciones una de las mas usadas durante las Gltimas dos
décadas en la fase de alineacion y nivelaciones es la de Niguel-Titanio (Clasico
y Cooper), debido a sus propiedades mecanicas, biocompatibilidad, resistencia
a la corrosion y menor médulo de elasticidad. El NITI es conocido ampliamente
en el campo de la ortodoncia por su propiedad de super elasticidad que no iguala
ningun otro material, ofrece una fuerza moderada y constante ideal para las
etapas iniciales de la ortodoncia donde se busca mantener las fuerzas en un
nivel tan bajo como sea posible para evitar una sobrecarga que afecte al
complejo diente periodonto.(37)

Estos arcos presentan facilmente grandes deflexiones seguidas de una
recuperacion total de su forma, sin exceder el limite elastico de la aleacién. Los
alambres pueden permanecer muy constantes casi dentro del rango ideal para
el movimiento ortodéntico durante largos periodos de tiempo, permitiendo un
movimiento muy suave de los dientes (38). Debido al papel critico de su
composicion metalurgica, sin embargo, no todos los alambres NiTi del mismo
tamario exhiben idénticas propiedades o ejercen los mismos niveles de fuerza,
incluso pequefias diferencias o variaciones en su relacion de composicién
pueden implicar cambios en las propiedades del arco, no obstante no se ha
evidenciado cuales presentan menor afectacion al periodonto disminuido y las

raices cortas(38).

Diversos métodos de investigacion han estudiado las variables que presentan
los diferentes tipos de arcos, uno de ellos es el de elementos finitos 0 FEA por
sus siglas en inglés (Finite element analysis) que se puede denominar como un
procedimiento numérico para aproximar problemas modelados por ecuaciones
diferenciales parciales utilizando una representacion discreta del problema a ser
elementos, usa procedimientos para calcular las tensiones en cada uno de los
elementos y las tensiones resultantes de factores externos como la fuerza y
desplazamiento. Es extremadamente util para la estimaciéon de la respuesta



mecanica de los tejidos y de los biomateriales que dificilmente se pueden medir
in vivo. (39)

El método de elementos finitos se ha utilizado en odontologia desde la década
de 1970, y se constituye en una herramienta util para el analisis de los tejidos
periodontales y las raices cortas bajo fuerzas, este método se ha utilizado
ampliamente para estudiar diferentes problemas en ortodoncia. (40)

Siendo el periodonto disminuido y las raices cortas una condicién clinica muy
frecuente en la consulta de ortodoncia es importante conocer la diferencia entre
las aleaciones que se utiliza en estos pacientes y determinar cual aleacion
genera mas fuerzas suaves y prolongadas convenientes en este tipo de

patologias.

Estrategia de busqueda del soporte cientifico:

Palabras clave: deformacion, periodonto disminuido, raiz corta, nitinol, analisis

de element finitos

Key words: deformation, decreased periodontium, short root, nitiniol, finite

elements analysis.

PREGUNTA DE INVESTIGACION

¢Cual es el comportamiento biomecanico de la unidad dentoalveolar con
periodonto disminuido y raices cortas utilizando dos tipos de arcos a través del

método de elementos finitos en fase de alineacién y nivelacion?



1.2 JUSTIFICACION

El cierre de espacios y correccion de las malposiciones dentales se obtiene a
través de la aplicacion de fuerzas donde la aparatologia ortodéntica fija, tipo
brackets juega un papel fundamental orientando dichas fuerzas, trasmitiéndolas
al diente mediante los arcos de alambre en cada etapa del tratamiento de
ortodoncia; el diente a su vez trasporta dichas fuerzas al ligamento periodontal y
al hueso, es importante revisar en un modelo de elementos finitos (FEA) el
esfuerzo y deformacioén de los arcos cuando existe periodonto disminuido y

raices cortas. (21,22)

Siendo las aleaciones de NITI clasico y NITI Cooper materiales usados con
frecuencia en la fase de alineacién y nivelacion de la ortodoncia, es importante
que el especialista conozca cudl de ellas es la que proporciona al paciente
mayores beneficios en cuanto al esfuerzo y deformacion en dicha fase

previniendo efectos adversos.

Este estudio es relevante debido a que con los hallazgos se podra sugerir una
alternativa en la eleccion de la aleaciéon en la fase inicial del tratamiento en
periodonto disminuido y raices cortas, dicha alternativa es importante en el éxito

del tratamiento lo que beneficiaria a los pacientes.



1.3 PROPOSITO

Ampliar la evidencia cientifica sobre el tema de estudio y generar bases para la
creacion de un protocolo para dar manejo a pacientes con raices cortas y
periodonto disminuido en fase de alineacion y nivelacion.



1.4 ANTECEDENTES

La unidad dentoalveolar es el periodonto de insercién conformada por cemento
radicular, ligamento periodontal y hueso alveolar durante mucho tiempo ha sido
estudiado cada uno de sus componentes debido a su gran importancia en las
diferentes areas de la odontologia, en donde se encuentra algunos los siguientes
antecedentes de sus diferentes componentes:

1.4.1 LIGAMENTO PERIODONTAL

Es definido por Mera y cols en el 2014, como un tejido conectivo suave muy
especializado localizado entre la raiz del diente y el hueso alveolar. Refieren que
la tarea principal es el soporte dental. Tiene una funcién importante en el
movimiento dental, juega un papel importante en el estrés/deformacién y en el
remodelado 6seo siendo un componente critico en el periodonto en cuanto a la
deformacién. En este estudio su objetivo era proponer un modelo de contacto
entre la raiz del diente y su hueso alveolar circundante para usar junto con
programas de elementos finitos para reflejar el comportamiento y los efectos del
ligamento en el movimiento de los dientes y el proceso alveolar. Tomaron un
incisivo central superior, lo escanearon de una tomografia para realizar la
simulacién y aplicar cargas. Encontraron que los valores maximos de resistencia
de la interfase eran 74 MPa a la comprension, 0.64 MPa a la tensiéon y 0.23
MPa bajo carga intrusiva. (43)

En el anterior estudio reportaron al igual que otros como el de Bouton (2009),
Gréning F (2011) y Mengoni (2016) que el ligamento periodontal es un material
viscoélastico no lineal y su grosor varia dependiendo de la localizacién en su
raiz y puede estar entre 0.15 - 0.38 mm cuyos valores pueden obtenerse a
través de una tomografia.(44) Su espacio va disminuyendo con la edad. Los
valores para el médulo de Young muestran un amplio rango de 0,01 a 100 MP,
e incluso algunos autores han utilizado valores superiores a 100 MP. En los
estudios de elementos finitos lo modelan con valores del material elastico bi-
lineal de 0.1 MP y se utilizan a menudo para modelar la fase inicial de la curva

tensién-deformacién, mientras que los valores entre 0.1 y 10 MP son usados
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para modelar el segundo fase mas dura. Los valores para el coeficiente de

Poisson de 0.45 — 0.49 v. (45) Estos valores han sido reportados en la literatura

en estudios como los de Anneke Nikolausa (2011), Wojciech (2016) y Javad

Hazrati; (2009) y se han reportado diversos valores muy cercanos variando de

acuerdo a el tipo de modelado en elementos finitos (Tabla 1).(28), (46),

Tabla 1.: Modelos de grosor y material de ligamento periodontal utilizados en los modelos de

elementos finitos publicados. (46)

REFERENCIA ESPESOR LIGAMENTO MATERIAL MODELO
PERIODONTAL LIGAMENTO PERIODONTAL
Modelos de elementos finitos con carga ortodoéntica
Cattaneo y cols, 2005 No uniforme No lineal
Elastico lineal (E= 0.044 MPa o
0,17 MPa, v=0.45)
Dorow y Sander 2005 0.2 mm Elastico lineal (E=0.01 MPa o1,
v=0.45
Hohmann y cols 2011 0.05 mm Elastico lineal (E=0.1 MPa,
0.1 mm v=0.45)
0.2 mm
0.3 mm
No uniforme
Huang y cols 2016 0.2 mm Hiperelastico
Jeon y cols 1999 0.2 mm Lineal elastico (E=0.667 MPa,
v=0.49)
McCormack y cols 2014 | 0.2 mm Modelo de matriz de fibra
(Ematiz= 1 MPa, v=matiz=0.45,
Efibra= 1000 MPa, v=fibra=0.35)
Natali y cols 2007 No uniforme Modelo constitutivo
anisotropico hiperelastico
Poppe y cols 2002 No uniforme Bilineal
Provatidis 2000 0.229 mm Elastico lineal (E=0.68 MPa,
v=0.49) y diferentes modelos
fibrosos
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Toms y Eberhardt 2003 | No uniforme

0.208 MPa, 0.143 MPa, 0.179

0.25 mm MPa o 0.25 MPa, v=0.45)
Elastico no lineal
Vollmer y cols 1999 0.2 mm Elastico bilineal
Wang y cols 2012 0.25 mm Viscoelastico desviador

Viscoelastico volumétrico
Tensién — comprensién
volumétrica

viscoelastico

Modelo de elementos finitos y carga masticatoria

Keiling y cols 2016 0.2 mm Modelos elasticos bilineal
severo
Menicucci y cols 2002 0.25 mm Elementos de resorte

viscoelasticos no lineales 3D

Natali y cols 2004 0.2 mm Ley constitutiva no lineal

Ona y Wakabayashi 0.2 mm Un modelo consistente de

2006 0.4 mm fases no lineal elastico y lineal
elastico.

Pietrzak y cols 2002 0.2 mm Gran tension y lineal elastico
isotrépico

Qian y cols 2009 No uniforme No lineal, viscoelastico

Rees 2001 0.3 mm Lineal elastico (E= 50 MPa,
v=0.49)

Ren y cols 2010 0.2 mm Lineal elastico (E=68.9 MPa,
v=0.45)

Schrock y cols 2013 No uniforme Lineal elastico (E= 1MPa, 3
MPa, 5 MPa, 7 MPa,9 MPa o
11 MPa, v=0.45)

Tuna y cols 2014 0.18 mm Modelo de contacto no lineal

1.4.2 HUESO ALVEOLAR

Li Yang y cols (2018) reportan que el hueso alveolar un tejido conectivo

mineralizado (60% en peso), matriz organica (25% en peso) y agua (15% en
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peso). Mientras que la mayoria del hueso alveolar es trabecular, una placa de
hueso compacto llamada lamina dura yace junto al espacio del ligamento
periodontal, en donde las fibras de ligamento se anclan al hueso alveolar
perforando a través de la lamina dura, mientras que los otros extremos se
conectan al cemento. Presenta una gran cantidad de células las cuales son

importantes en el remodelado 6seo y movimiento ortodontico.(8) .

Marangalou y cols (2009) al inicio del articulo reportan que el movimiento dental
ortodéntico es el resultado de la remodelacién ésea alveolar debido a la
respuesta a un estimulo mecanico en la interfaz con el ligamento periodontal.
Demostrando que el ligamento periodontal desempefa un papel critico en el
movimiento dental ortodéncico, corroborando con autores como Mera (2014). En
este estudio buscaron desarrollar un modelo numérico capaz de simular la
remodelacion 6sea de ortodoncia, mediante un modelo tridimensional de
elementos finitos de un incisivo mandibular construido en base a una tomografia
computarizada de un nifio de 15 afios antes del tratamiento de ortodoncia.
Simularon movimientos en cuerpo, donde encontraron que después de 30 dias
el diente se movia 0.9 mm. (47)

Chaison y cols (2009) en el estudio de casos y controles que realizaron, tuvieron
como propésito examinar la influencia del volumen éseo y dental en la
inestabilidad del tratamiento ortodéntico al haber un menor volumen 6seo,
mediante tomografias. Reportan que una altura alveolar disminuida puede estar
relacionada con la inestabilidad del tratamiento. Al estar disminuido el soporte
del hueso alveolar, el mismo sistema de fuerza ortodéntica induce una mayor
presion en los tejidos periodontales en comparaciéon con aquellos con soporte
6seo alveolar normal, dando como resultado, un desplazamiento final del diente
alterado y mas rapido. Ademas, los pacientes con la pérdida de hueso alveolar
son mas susceptibles a una mayor pérdida 6sea y la posterior pérdida de dientes
durante el tratamiento de ortodoncia, de igual manera en presencia de pérdida
de hueso alveolar, hay una mayor probabilidad de reabsorcion de la raiz apical
como consecuencia de la aplicacion excesiva de fuerzas de ortodoncia y la
estabilidad del tratamiento ortodontico estd relacionada de también con el

volumen éseo. (47). (48)
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Ohiomoba y cols (2017) hallaron que hueso palatino alveolar tiene una densidad
menor que el vestibular, siendo mas significativo é{n anteriores que en
posteriores, estos resultados los corrobora Deguchi (2006). Encontraron que en
la region palatina y vestibular, la densidad y grosor del hueso alveolar aumentan
progresivamente cuanto mas lejos esta de la cresta alveolar donde encontraron
valores mas altos vistos a una distancia de 8 mm. Siendo ponsistente con la idea
que el hueso cortical deberia llegar a ser mas grueso y més denso a medida que
nos avanza desde el hueso de la cresta alveolar hacia el hueso basal, en este
mismo articulo reportan con la edad también varia la densidad 6sea, las mujeres
tienen una perdida sea mas rapida en la vejez y en la adolescencia tienen una
cortical palatina mas densa que los hombres. (47)

Entre las propiedades que presenta esta el médulo elastico y el coeficiente de
Poisson que puede variar un poco de acuerdo cada estudio.

Tabla 2: Modulo eléstico y coeficiente de Poison en diversos estudios. (28)

Estudio Modulo elastico Coeficiente de Poisoon

Zargham y cols 2016 2000 MPa 0.3 MPa

Hazrati y cols 2009 Hueso: 2000 MPa Hueso cortical: 0.26 MPa
Hueso cortical: 0.3  Hueso esponjoso: 0.38 Mpa
MPa
Hueso esponjoso:
345 MPa

Groning, M.J. Fagany Hueso cortical: 17 0.30
O’Higgins 2011 GPa
Hueso esponjoso 56
MPa
Bouton 12.2 x10° Pa 0,3

Abhishek y cols 2016 13,700 MPa 0.26
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Marangalou y cols Hueso cortical: Hueso cortical: 0,26

2009 13800 MPa Hueso esponjoso:0.38
Hueso esponjoso
345 MPa
Ryniewicz y cols Hueso esponjoso: 0.31
0.490 GPa
Hueso cortical: 0.26
13800 GPa

Tominaga y cols 2009 2000 MPa 0.30

Al ser simulado mediante elementos finitos Bouton reporta que los resultados
pueden verse afectados por la simulacién o no del remodelado 6seo. Cuando se
reduce el soporte del hueso alveolar, el mismo sistema de fuerza ortodontica
induce una mayor presién en los tejidos periodontales en comparacién con
aquellos con soporte éseo alveolar normal. En consecuencia, el desplazamiento
final del diente resultante ser alterado. Ademas, los pacientes con la pérdida de
hueso alveolar son mas susceptibles a una mayor pérdida 6sea y la posterior
pérdida de dientes durante el tratamiento de ortodoncia. Ademas, en presencia
de pérdida de hueso alveolar, hay una mayor probabilidad de reabsorcién de la
raiz apical como consecuencia de la aplicacion excesiva de fuerzas de
ortodoncia. (45)

1.4.3 CEMENTO

Jang A y col. (2014) lo definen como un tejido avascular, mineralizado que
recubre la Gltima capa de la raiz, cuya funcién principal es limitar el movimiento
del diente, asi como para proporcionar soporte y absorciéon de carga durante la
masticacién. Se divide en primario que cubre los dos tercios coronales de la raiz
y el secundario que se desarrolla con la oclusién y funcién, cubriendo un tercio
de la raiz absorbiendo la carga masticatoria. EI cemento no esta fusionado de
forma directa con la dentina. Se une a la dentina a través de una interfaz de
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espesor de 100-200 mm. Tiene una proximidad al hueso de solo 150-300 mm.
Sus propiedades varian de acuerdo al tipo de diente. (49)

Ryniewicz y cols (2016) en su estudio de elementos finitos, emplean como
modulo elastico del cemento un valor de 2.398 GPa y un coeficiente de poisson
de 0.45.(28)

En estudios realizados por Jang (2009) se informa que puede verse afectado por
el medio ambiente y oral, cambios de pH, funcién y desarrollo del hueso alveolar,
ademas sus componentes varian con la edad debido a que hay mayor
mineralizacion con la edad. (49)

El analisis de elementos finitos ha surgido como una tecnologia clinica con el fin
de ayudar a dar un diagnéstico o planificar un tratamiento, y asi obtener
resultados préximos a los que se pueden conseguir con modelos de animales o
in vitro. En ortodoncia se ha utilizado este método como una herramienta atil
para el analisis de los tejidos periodontales y las raices cortas sometidas a
fuerzas ortodénticas. (5)

En el 2015, Eugene W. y col. Realizaron un estudio retrospectivo utilizando
medidas bidimensionales para simular el movimiento de incisivos y molares, la
retraccion del arco mandibular a largo plazo y la rotacion del plano oclusal para
la correccion de una maloclusién esquelética; usando anclaje de tornillo 6seo en
la cresta infracigomatica. Reconstruyeron el modelo bidimensional a través de
imagenes de tomografia computarizada para un FEA retrospectivo. Concluyeron
que la retraccién en masa del arco mandibular es eficiente para el tratamiento
conservador de una maloclusién esquelética de clase lil; a través del el anclaje
se causé la intrusion de los molares para cerrar la dimension vertical de la
oclusion y el angulo del plano mandibular. (50)

Souza F. y col realizaron un estudio donde compararon la distribucién del estrés
en dientes reimplantados y ferulizados con alambres de ortodoncia utilizando un
analisis tridimensional de elementos finitos. El objetivo de este estudio fue
evaluar el comportamiento biomecanico de las estructuras 6seas de soporte de
dientes reimplantados y el ligamento periodontal de los dientes adyacentes
utilizando alambres de ortodoncia con diferentes propiedades mecanicas: acero,
titanio y molibdeno; con un médulo de Young de 200 GPa, 84 GPa y 52 GPa,
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respectivamente. Concluyeron que el comportamiento biomecanico de las

estructuras analizadas con respecto a los tres arcos fue similar. (51)

2010 Castillo y cols. analizaron el esfuerzo y la deformacién en arcos de NiTi
super elastico a partir de un ensayo de prueba (52), en el 2012 Fajardo Y y cols.,
realizaron un estudio sobre distribucion de las deformaciones y esfuerzos en el
arco, bracket y unidad dentoalveolar en cierre de espacios con el sistema Damon
en pacientes con periodonto disminuido en dientes anteriores inferiores a partir
de un analisis por elementos finitos tridimensional(5), los estudios que mas se
aproximan son los siguientes: en 2012 Queiroz G y cols., realizaron un estudio
donde compararon las fuerzas de friccion generadas por NiTi y la deformacién
de arco en diferentes soportes ortodénticos in vitro (27) en 2014 Pacheco D y
cols., publicaron un estudio titulado: Comparacién de la distribucion de esfuerzos
y deformaciones en la unidad dento alveolar, el alambre y el bracket utilizando
arco de Gummetal y Nitinol 0.018 x 0.022 mediante analisis de elementos finitos.
(25), Fernandez F y cols., en 2014 también realizaron un estudio comparativo de
los alambres ortodénticos NiTi a través de un ensayo de traccion.(53)

Catenneo P.(2009) analiz6 a través de elementos finitos, el estrés ocasionado
en el ligamento periodontal y el hueso alveolar por el movimiento dental
ortodéntico. Refiere que el proceso de remodelado del hueso alveolar y de las
estructuras de soporte se desencadenan por la distribucion de la tensién y
deformacién en el ligamento periodontal, considerando las propiedades
mecanicas del ligamento, la morfologia de las estructuras alveolar y la magnitud
de la fuerza aplicada. Para la investigacion realizaron modelos de elementos
finitos, en donde el ligamento periodontal lo consideraron no lineal y no simétrico
y el hueso alveolar se modelé de acuerdo con su morfologia real. Estudiaron la
relacion momento/fuerza, la magnitud de la fuerza y las fuerzas de masticacion
sobre la tensiéon/deformacién en las estructuras de soporte; pero a causa del
comportamiento no lineal del ligamento periodontal no detectaron el area de
tension ni de compresién sobre el tejido; asi mismo, la distribuciéon de
tensién/deformacién en el periodonto se oculté por la accién de las fuerzas
oclusales. Por lo cual concluyeron que después de la aplicacion de fuerzas
ortodonticas, el modelo 6seo alveolar no puede basarse en un concepto
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simplificado de resorcién causado por la compresion y la formacién causada por
la tensién. (54)

En el 2014, Kurgan S. y col. Determinaron la distribucién del estrés en tejidos
periodontales disminuidos en dientes ferulizados a través de un anélisis por
elementos finitos. Generaron un modelo mandibular a través de un escaneo de
tomografia con software tridimensional. El modelo presenté 4 incisivos inferiores
comprometidos periodontalmente y dos caninos con soporte 6seo 6ptimo y con
proporcién corono radicular 1:2; utilizaron tres materiales diferentes para su
ferulizacién: resina compuesta, reforzada con metal y reforzada con fibra.
Aplicaron cargas transversales y niveles de estrés alrededor de las estructuras
periodontales y los materiales para la ferulizacion se estudiaron con un analisis
3D de elementos finitos. En este estudio se realizé con cuatro modelos: 1. Seis
dientes no ferulizados. 2. Seis dientes ferulizados con resina compuesta. 3. Seis
dientes ferulizados con resina reforzada con metal y 4. Seis dientes ferulizados
con resina reforzada con fibra; en cada modelo se analiz6 los niveles de
resorcion 6sea de 100%; 70%y 40%, en condiciones de carga diferentes,
definidas como 100 N de carga transversal vertical y 100 N de carga coronal, .
Al generar los modelos utilizaron tres configuraciones de resorciéon 6sea para
cada material de ferulizacién, en total se generaron 12 modelos los cuales se
agruparon en funcioén de las propiedades mecanicas de cada material. En los
resultados encontraron que cuando los niveles de hueso alrededor de los dientes
disminuyen, el estrés aumenta. En cuanto a los materiales para la ferulizacion
descubrieron que el reforzado con metal presentaba mejor distribucién de las
tensiones, ya que el metal es mas rigido que la resina compuesta y la fibra, tiene
un mejor rendimiento de transferencia de carga. Con niveles de hueso del 100%
y del 70%, todos los materiales de la férula fueron efectivos para distribuir las
cargas sobre los dientes ferulizados. Sin embargo, a un nivel éseo del 40%, el

estrés en los dientes ferulizados aumenta, particularmente en el canino.(55)
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1.5 MARCO TEORICO

1.5.1 BIOLOGIA Y BIOMECANICA DEL MOVIMIENTO EN ORTODONCIA

En ortodoncia es muy importante conocer los mecanismos celulares y
moleculares que regulan el movimiento dental durante la aplicacién de la fuerza.
Este movimiento de los dientes se da a través del hueso alveolar usando
métodos biomecanicos seguros y dentro de un ambiente celular; ya que el hueso
esta en constante remodelacioén, provocada cuando un diente empuja en una
direccién determinada al hueso. Esta técnica implica el uso de mecanica estatica
que usa fuerzas para mover los dientes. Los elementos tisulares que sufren
cambios durante el movimiento dentario son principalmente el ligamento
periodontal, con sus células, fibras, capilares, nervios y secundariamente, el
hueso alveolar. El ligamento periodontal y el hueso alveolar tienen una
plasticidad que permite el movimiento fisiolégico y ortodéntico de los dientes
(19,20).

Existe una reaccioén tisular ante la aplicacién de fuerzas ortodénticas en donde
el hueso se forma o reabsorbe facilitando el desplazamiento dentario. Sin
embargo, en el medio tisular peridentario existen factores que modifican la
reacciéon biolégica dependiendo de las caracteristicas estructurales del hueso
alveolary fibras periodontales, asi como de la forma y morfologia de la estructura
dentaria. Influyen también factores mecanicos tales como la intensidad, direccién
y duracion de la fuerza aplicada, lo cual condiciona la reaccién tisular (39)

1.5.2 BIOMECANICA

El término biomecanica en muchas ocasiones se limita a la fisica de la mecanica,
en donde se estudia la accién de las fuerzas sobre los cuerpos. En ortodoncia,
la biomecanica es en realidad la ciencia que se encarga del movimiento dentario
cuando se ejerce una fuerza sobre los dientes e interpreta como las cargas
aplicadas pueden afectar a las estructuras biolégicas, como por ejemplo el

periodonto de soporte (14,5).

19



El ritmo de aplicacion de la fuerza: segun Graber (1992), se pueden dividir en:
Fuerzas continuas, las cuales estan dadas por aparatos fijos, su accién
permanece por un porcentaje apreciable a la original entre una visita del paciente
y la siguiente. Fuerzas intermitentes, dadas por aparatos removibles, en donde
su intensidad varia entre el valor deseado y la ausencia total de presiéon(57).

Schwarz y cols. en 1996 (32), consideran que las fuerzas mas adecuadas para
realizar un movimiento dental son las ligeras y continuas, ya que al actuar en
forma continua evitan la formacién de tejido osteoide que es mas resistente que
el hueso normal. Asi mismo, estas fuerzas producen menor resistencia al
movimiento disminuyendo asi el tiempo de tratamiento. (57)

Los medios por los cuales se genera fuerzas en tratamientos ortodénticos son
los arcos de alambre, los resortes y elasticos. Los arcos y resortes se fabrican a
partir de diferentes aleaciones. Las caracteristicas mecanicas de un material
estdn determinadas por varios factores intrinsecos y extrinsecos. Las
propiedades intrinsecas son cualidades inherentes del alambre y estan
determinadas por la composicion del material a nivel molecular o cristalino. Las
propiedades extrinsecas son las caracteristicas macroscépicas del material,
como el diametro o la longitud del alambre; las cuales pueden ser determinadas

por el ortodoncista(56).

Las caracteristicas principales en las cuales se describen las propiedades de los
materiales se observan con una curva de esfuerzo-deformacién o de carga-

deflexion.

Curva esfuerzo-deformacién: relaciona la carga o fuerza producida sobre un
material con la deformacion de éste. Se puede describir dos areas debajo de la
curva la region elastica y plastica. En la regién elastica la deformacién del
material es transitoria, regresa a su forma original al eliminar el estrés o carga.
La distorsion del material sobrepasando la regién elastica da como resultado una
deformacién permanente del material, por lo cual cambia de forma. Para obtener
el movimiento de los dientes, los alambres y resortes ortodénticos se usan en

regién elastica.
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Médulo de elasticidad: es la pendiente de la region elastica de la curva estrés
deformacién. Representa la rigidez o flexibilidad del alambre. El estrés-
deformacion es una propiedad intrinseca de la aleacién. Este valor carga-
deflexion depende de las propiedades intrinsecas del alambre, asi como de las
extrinsecas como diametro, longitud, condicién de carga, etc.

Un alambre flexible tiene una curva mas plana es decir presentan un médulo bajo
en la region elastica, mientras un alambre rigido presenta una curva empinada
es decir un médulo alto, con mas fuerza por unidad de deflexion. Cuanto mas
bajo sea el médulo, menor fuerza por unidad de deflexion, lo que significa un

alambre mas flexible.

Cada una de las caracteristicas de la curva esfuerzo-deformacién esta
determinada por las propiedades del material. Las caracteristicas de carga-
deflexién de un alambre son afectadas por el diametro y longitud de éste y por la
condicién de la carga. Para el desplazamiento de dientes, las caracteristicas
elasticas de un alambre son las mas adecuadas. Por lo general, la reduccién del
diametro de un alambre da resultados reducidos de carga-deflexion. El aumento
de longitud de un alambre tiende a disminuir el valor de carga-deflexion.

1.5.3 PERIODONTO DISMINUIDO

El término periodonto etimolégicamente significa “peri” alrededor de y “odonto”
se refiere al diente. Anatdmicamente son los tejidos periodontales que rodean y
soportan a los dientes, los cuales van a proporcionar el sostén necesario para
que pueda llevar a cabo diferentes funciones. El periodonto es el conjunto de
tejidos que tienen la principal funcién de unir el diente al hueso alveolar, siendo
una de las partes mas importantes de la cavidad oral. Incluye todas las
estructuras que rodean al diente: ligamento periodontal, cemento y hueso
alveolar. Por medio del periodonto es que resulta posible a través de técnicas
ortoddnticas realizar el movimiento dental, estando mas asociados a este
fenémeno el ligamento periodontal y el hueso alveolar (58)

Los dientes se encuentran rodeados por tejidos periodontales; el ligamento
periodontal esta formado por tejido conectivo fibroso, presentando células y
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matriz extracelular amorfa y fibrosa. La matriz amorfa esta compuesta por
proteinas no colagenas como fibronectina y glicosaminoglicano, que tienen como
funcion la retencién de agua y disipar fuerzas de compresion. La matriz fibrosa
se encuentra en mayor cantidad y estd compuesta por fibras colagenas en su
mayoria tipo | y sirve como aparato de sostén al diente. De igual forma, presenta
células como fibroblastos, mastocitos, células epiteliales, endoteliales y fibras
que le permiten cumplir funciones como irrigacién, sensibilidad, adhesion e
insercién y la participacion en procesos de regeneracion y aposicion celular (24,
25).

El hueso alveolar es un tejido éseo especializado presente en los huesos
maxilares y mandibulares que forma la estructura primaria de soporte de los
dientes. Una caracteristica comparable del hueso alveolar es que este se somete
a un remodelado continuo y rapido asociado con la erupciéon dental y
posteriormente a las demandas funcionales de la masticacién. La capacidad del
hueso alveolar para someterse a remodelacion rapida es importante para la
adaptacion de la posicion de los dientes, pero puede ser un factor determinante
en cuanto a la progresién de la enfermedad periodontal (60).

El periodonto se encuentra alterado con la presencia de la enfermedad
periodontal, considerada una enfermedad inflamatoria causada por la interaccién
entre la placa bacteriana y la respuesta del huésped. Como resultado de este
proceso inflamatorio se produce la desorganizacion de las fibras periodontales,
la induccién de la resorcion ésea y la destruccion de la union de las células
epiteliales, afectando los tejidos de soporte periodontal, obteniendo como
consecuencia destruccion irreversible de tejido éseo, movilidad y migracion de
los dientes (24,26)

Una de las consecuencias de la enfermedad periodontal es la presencia del
periodonto disminuido, el cual se denomina al periodonto que ha recuperado la
salud luego de un tratamiento activo y que como consecuencia de la enfermedad
periodontal permanece con reduccion en la adhesion de tejido conectivo y en la
pérdida de altura de la cresta 6sea. Cuando se habla de disminucién en el hueso
de soporte se pierda la calidad y la longitud vertical y horizontal ésea. Esta
pérdida ésea traslada el centro de rotacion del diente hacia apical, lo cual
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disminuye el brazo de resistencia, aumenta la tendencia al traumatismo oclusal
y consecuentemente, aumenta la movilidad dentaria. Geramy y cols en 2010
reporta que debe haber un aumento mayor de la fuerza necesaria para producir
el movimiento en diversas etapas de la pérdida de hueso alveolar, se produce
un mayor nivel de estrés en niveles graduales de pérdida de hueso bajo el mismo

sistema de fuerza (59).

1.5.4 LONGITUD RADICULAR DISMINUIDA: RAICES CORTAS

La raiz de los dientes se forma como causa de la torsién en la unién del epitelio
externo e interno, donde se ubica la vaina epitelial radicular de Hertwing. Las
células de la papila dental aunque pierden su capacidad proliferativa e inductora,
mantienen intacta su capacidad secretora lo cual les permite formar dentina
debajo del esmalte a través de la diferenciacién a odontoblastos. Cuando las
células de la vaina epitelial detienen la induccién se termina la formacién

radicular, determinada genéticamente (27,28).

La presencia de raices cortas se presenta por la detencién en el crecimiento y el
desarrollo radicular antes de lograr el tamafio normal. En estos dientes que
presentan raices cortas la corona es de tamafio normal, aunque la raiz tiene una
dimensién menor a la establecida en las medidas y proporciones promedio. Su
etiologia puede ser por causa desconocida (idiopatica), traumatismo o como
consecuencia ortodéntica. Es un trastorno que hace referencia al cierre
temprano producido por tracciones o fuerzas intensas o indebidas por ejemplo
los tratamientos ortodéntico, las cuales pueden ser causante de la reabsorcién
radicular en dientes permanente presentandose como un proceso patoldgico
(62).

El término longitud radicular disminuida, anomalia de raiz corta o enanismo
radicular, fue introducido y descrito por primer vez por Lind en 1972 para
categorizar una anomalia rara del desarrollo de la denticion permanente
caracterizada por una formacién radicular completa con apice cerrado, pero con
acortamiento determinado genéticamente. La raiz afectada es mas pequefia o
presenta el mismo tamafio de la corona dental, presentando ocurrencia bilateral
y afectando principaimente a los incisivos centrales superiores casi
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simétricamente. En la mayoria de los casos no presenta ningtin sintoma, excepto
en los casos graves, en donde los incisivos centrales pueden aumentar su
movilidad (64)

Existen multiples nombres diagnésticos para los dientes con raices cortas; entre

estas encontramos el enanismo radicular o anomalia de raiz corta la cual se
refiere a una raiz congénitamente corta, completa formacion radicular, apices
puntiagudos o redondeados. Afectacion bilateral evidente que sélo se encuentra
en la denticion permanente. Afecta principalmente a la zona de incisivos
centrales y segundos premolares, pero también puede generalizarse. (23)

La etiologia de la presencia de raices cortas no se conoce con exactitud. Lind
(1972) y Edwards y Roberts (1990), sugirieron la ocurrencia familiar que

evidencias origenes genéticos e influencias ambientales.(23)

Los factores como trauma dental, tensién masticatoria y quimioterapia o
radioterapia se han reportado como inhibidores de la formacién de la raiz. (23)

La teoria genética es reforzada por la asociaciéon raices cortas con otras
anomalias del desarrollo de los dientes, tales como, la hipodoncia, microdoncia
(incisivos laterales coénicos), dens invaginatus, taurodontismo, obliteracién
pulpar, dientes supernumerarios, dilaceracion de la raiz y erupcion ectépica, pero

no hay informes de anomalias de raices cortas en la denticion primaria (64).

1.5.5 ALEACIONES DE NIQUEL TITANIO

Antes de los afios cincuenta, en ortodoncia se utilizaban aleaciones de metales
preciosos como el oro, debido a que soportaban las condiciones intraorales pero
presentaban el inconveniente de ser demasiado costoso; posteriormente
apareci6é una aleacién que contenia 18% cromo y un 8% de niquel con base de
carbén llamado acero inoxidable. En 1960 la Naval Ordance Laboratory en
Maryland, utilizé la aleacién de Niquel Titanio (NiTi), la cual fue introducida en el
campo de la ortodoncia por Andreasen y Hillman en 1971; quienes observaron
diferencias en las propiedades fisicas del Nitinol y los alambres de ortodoncia de
acero inoxidable, permitiendo el uso de fuerzas mas ligeras. Los arcos de Nitinol
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mostraron una mejor resistencia a la corrosién por lo que se consideraron mas
apropiados para el uso intraoral que el acero inoxidable (65).

Andreasen y Morrow (1978) observaron las propiedades unicas del Nitinol,
incluyendo su extraordinaria elasticidad y su memoria de forma, lo cual consiste
en la capacidad del material para recordar su forma original tras su deformacién
plastica cuando se le expone a la temperatura de activacién (66).

Burstone y Goldberg (1980) observaron caracteristicas benéficas tales como
bajo mddulo de elasticidad combinado con una alta resistencia a la traccion que
permitié que los alambres sostuvieran grandes flexiones elasticas (66).

Posteriormente, en 1978 la compafia Furukawa Electric Ltd. comenzd la
fabricacién de un nuevo tipo de aleacién de niquel titanio que fue fabricado en
Japon y en 1982 el Departamento de Ortodoncia de la Universidad Médico
Dental de Tokio y la compafiia Japonesa de materiales ortoddnticos Tomy
comenzaron una investigacion sobre este nuevo alambre superelastico. Esta
nueva aleacion que recibié el nombre de Sentalloy se diferencia del alambre
original Nitinol, por su fabricacion. El Nitinol no posee la propiedad de
superelasticidad debido a que su propiedad de memoria de forma ha sido
disminuida debido al proceso de trabajo endurecido durante el proceso de
fabricacion (67).

La superelasticidad es el fenémeno que describe valores de tensién que
permanecen constantes hasta cierto punto de deformacién del alambre, lo cual
permite desarrollar una fuerza constante y generar un movimiento dental

fisiolégico y mayor comodidad al paciente (67).

El Sentalloy presenta propiedades ideales para alcanzar la fuerza ideal para
mover un diente: memoria de forma y el fendémeno de superelasticidad,
propiedades que no habian podido ser alcanzada en un solo alambre ortodéntico
(68)

En la década de los 90, aparecen los arcos de alambre de NiTi con adicién de
cobre, una aleacién que se compone basicamente de niquel, titanio, cobre y
cromo. La adicién de cobre, el cual es un eficiente conductor de calor, esta
aleacion presenta temperaturas de transicion mejor definidas, lo que garantiza la
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generacion de cargas homogéneas de arco a arco y de extremo a extremo, lo
cual aumenta la eficacia en el movimiento dental. Estos arcos fueron introducidos
en el mercado por la Corporacion ORMCO con tres temperaturas de transicién:
27 °C, 35 °C y 40 °C, lo que permite la cuantificacién y aplicacion de los niveles
de cargas adecuadas en la fase inicial del tratamiento de ortodoncia. Esta
aleacién comparada con los arcos de Niti convencional y Superelastico, los arcos
de alambre NiTiCu presentan menor médulo de elasticidad y presentan una alta
capacidad para adaptarse a los soportes de dientes mal alineados, con menos
molestias para el paciente y menor potencial para generar reabsorcién radicular.
Asi mismo, estos alambres presentan una histéresis reducida, lo cual hace que
la produccién de la fuerza sea mas constante, factor bioldgicamente favorable
para el movimiento dental (67).

La superelasticidad y memoria de forma no siempre estan presentes en todos
los arcos, por lo cual es de gran importancia que el ortodoncista optimice la zona
elastica en la fase inicial de los tratamiento de ortodoncia para favorecer la
alineacion y nivelacion dental utilizando las propiedades fisicas en clinica
durante un tiempo mayor en boca controlando el tratamiento en forma 6ptima
(16,31).

El comportamiento de estos arcos se basa en el Diagrama Esfuerzo Deformacién
en donde se analizan tres zonas: elastica, en la cual el alambre puede volver a
su forma original cuando se retira la carga, y es la zona donde trabaja el
ortodoncista; la etapa plastica que es debido a la carga ciclica de esfuerzos en
el material y que va cayendo gradualmente hasta producirse la deformacién; y al
finalizar esta etapa se encuentra la zona de ruptura (4, 27).

1.5.6 NITI COOPER

Las aleaciones de Cobre Niquel Titanio (NiTiCu) fueron desarrolladas para su
uso clinico por Sachdeva en 1990 e introducidas en 1994 por casa comercial
Ormco, representando los alambres con superelasticidad y memoria de forma en
ortodoncia. La adiciéon de cobre en estas aleaciones permite establecer con
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exactitud su temperatura de trabajo, es decir presentan dos fases una austenitica
y otra martensitica, lo que permite que presenten memoria recuperando su forma
al pasar de una fase martensitica a austenitica. Esta aleacion es muy dificil de
deformar cuando se encuentra en fase martensitica a través de la aplicacion de
tensiones, y cuando se elimina la carga la deformacion persiste lo que puede
representar una deformacion plastica. Sin embargo, cuando es sometida a calor
se produce una transformacién a fase austenitica, adquiriendo la propiedad de

poder regresar a su forma original cuando se elimina la carga aplicada. (33,34)

Se han fabricado arcos de estas aleaciones en diferentes temperaturas 27°C,
35°C y 40°C, y al ser activadas por el calor corporal son funcionales a las
temperaturas encontradas en boca. Los arcos de 27°C tipo | superelasticos: la
fuerza es parecida a los alambre de NITI clasico, son recomendados en paciente
con alto umbral del dolor y con periodonto sano; tipo Il termoactivados a los 35°C
genera fuerzas ligeras, son utilizados en pacientes con periodonto normal o
levemente comprometido y con un umbral del dolor normal; tipo Il termoactivos
a los 40°C, generan movimiento dental activo en forma intermitente volviéndose
rigidos cuando la temperatura oral sobrepasa los 40°C y son recomendados en

pacientes con compromiso periodontal moderado o severo (69)(70)

En cuanto a sus propiedades, las aleaciones de NiTiCu generan fuerzas
intermitentes, presentan cambios menores en la curva tension deformacion
comparada con las aleaciones Niquel titanio, menor histéresis y una temperatura
de transformacién mas estable. Se ha reportado en algunos estudios que debido
a sus propiedades mecanicas las fuerzas continuas que provocan estos arcos
evita la hialinizacion del ligamento periodontal, necrosis y disminucion de la

reabsorcion radicular. (69)

1.5.8 ELEMENTOS FINITOS (FEA)

Los analisis 3D de elementos finitos o FEA por sus siglas en inglés (Finite
element analysis) son una técnica de modelizacién matematica que examinan

las distribuciones de las tensiones y las deformaciones de un modelo geométrico
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compuesto por una malla de elementos a los cuales se les da unas propiedades
materiales concretas. Es un método numérico que simula un fenémeno fisico
real, a través de un modelo geomeétrico, discretizando el dibujo en pequefias
partes llamadas elementos finitos. Este método permite modelar estructuras de
geometria compleja como los dientes, ligamento periodontal y hueso, las cuales
son divididas en formas geométricas llamadas elementos finitos, como
triangulos, cubos cuadrados y tetraedros, cuyos vértices se unen para formar
nodos. En cada uno de los nodos se encuentra la solucion a las variables de
estudio a través de las ecuaciones que incluyen el fenémeno fisico real.
(6,37,38).

Los elementos finitos en ortodoncia han sido aplicados para describir los cambios
de forma en estructuras biolégicas, particularmente en el area de crecimiento y
desarrollo; para el analisis de tensiones producidas en el ligamento periodontal
cuando se somete a fuerzas ortodénticas. Asi como también, se ha utilizado para
estudiar la biomecanica del movimiento ortoddntico de los dientes, mientras que
evalla con precision el efecto de los nuevos sistemas de aparatos y materiales

sin la necesidad de modelos animales representativos (71)(72)

Entre las ventajas de los elementos finitos se encuentran: no se requiere de
instrumental extenso, los problemas grandes y complejos se pueden dividir en
problemas mas pequefios, es un procedimiento completamente no invasivo, se
pueden generar modelos tridimensionales, se pueden simular propiedades
fisicas reales, un ambiente externo y el operador puede repetir el estudio tantas
veces como sea posible, una vez que el modelo de estudio ha sido disefiado se
puede alterar de forma facil y rapida (71).

En cuanto a sus desventajas: es necesario realizar un gran numero de ensayos
en cada simulacion, lo cual, en ocasiones repercute en tiempos significativos de
computo asi como altos costos; los resultados obtenidos son promedios y, por lo
tanto deben ser tratados con cuidado porque el resultado real puede estar

significativamente alejado de dicho promedio (72)
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1.6.1 OBJETIVO GENERAL

Determinar el comportamiento biomecanico de la unidad dentoalveolar con
periodonto disminuido y raiz corta utilizando dos tipos de arcos a través del

método de elementos finitos en fase de alineacién y nivelacion.

1.6.2 OBJETIVOS ESPECIFICOS

e Desarrollar un modelo geométrico CAD a partir de la unidad de una
tomografia axial computarizada que representa la unidad dentoalveolar,
sana, con periodonto disminuido y raices cortas.

o Establecer un estado de esfuerzos y deformaciones de la estructura
dentoalveolar en arcos Niti Clasico, Niti Cooper.

» Validar los resultados obtenidos a través de literatura especializada.
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2. ASPECTOS METODOLOGICOS

2.1 TIPO DE ESTUDIO:
Modelo de simulacion con elementos finitos
2.2 OBJETO DE ESTUDIO

e Distribucién de esfuerzo y deformacién en periodonto disminuido y raices

cortas, con arcos de Niti clasico y Niti Cooper
2.3 MATERIAL OBJETO DE ESTUDIO.

e Arcos de Niti clasico y Cooper analizado y recreado mediante elementos
finitos tipo estatico bilineal

2.4 UNIDAD DE OBSERVACION

Tomografia axial computarizada de diente 11 de un paciente de UNICOC de la
clinica de ortodoncia y ortopedia maxilar.

La tomografia computarizada de haz volumétrico debe ser de un incisivo superior
en donde el paciente haya dado la autorizacion de emplearla para estudios y se
requieren las siguientes condiciones: permitir el estudio de diferentes cortes,
buena resolucién, el formato debe ser DICOM para que se pueda transferir,
intercambiar, manejar y almacenar las imagenes. El software debe poder
instalarse en cualquier computadora, debe permitir la mediciéon 1:1 de las
estructuras. El tomégrafo debe cumplir con la resolucién y nivel de dosis de
radiacion adecuado para el paciente conforme al principio ALARA (tan bajo como
sea razonablemente posible). Debe tener un correcto ajuste y ser manipulado

por un experto
2.5 MUESTRA DE ESTUDIO

e No aplica porque es un estudio de elementos finitos
2.6 CRITERIOS DE SELECCION

2.6.1 Criterios de Inclusion:
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e Tomografia de un paciente en formato DICOM de la clinica de ortodoncia

y ortopedia maxilar de la Institucién Universitaria Colegios de Colombia

UNICOC, sin tratamiento de ortodoncia.

2.6.2 Criterios de exclusion:

e Tomografia de pacientes que se encuentren o hayan tenido tratamiento

de ortodoncia.

2.7 PROCEDIMIENTO:
TABLA 3: OPERACIONALIZACION DE LAS VARIABLES
VARIABLE DEFINICION NATURALE | TIPO DE | OPERACIONALIZAC | ESCALA INSTRUMENT
ZA VARIABLE 16N DE AL DE
MEDICION | RECOLECCIO
N
Deformacién Distorsién Cuantitativ | Dependient | F  en Newtons | Continua. | Simulacién a
interna a e sobre area | Razon. través de
producida Utiizads eh e o elementos
por la carga pascales. Se finitos
definida  en aplicara una carga
términos  de y luego se emplea
fuerza  por el Ansys 14.0,
unidad  de donde se observan
area 9 los resultados
superficie mediante una
gama de colores,
donde genera el
mayor (rojo) y
menor (azul)
Arco Aditamento Cuantitativ | Independie | Caracteristicas y | Continua. | Aleacion
ortodéntico. a nte propiedades de la simulada a
Metal en aleacion. Pulgadas Nominal través  de
forma de hilo elementos
que ha finitos.
sufrido
estiramiento
s por fuerzas
de traccion
Esfuerzo Distribucion Cuantitativ | Dependient | F en Newtons | Continua. | Simulacion a
intema de la | a e sobre area través de
carga titlizadasen m: o Rezon. elementos
definida en pascales al finitos
términos  de realizar. Se aplica
fuerza  por una carga y
posteriormente se
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unidad de emplea el Ansys

area 14.0, donde se
observan los
resultados
mediante una
gama de colores,
donde genera el
mayor (rojo) y
menor (azul)

Periodonto Periodonto Cuantitativ | Independie | Pérdida 6sea en | Continuo. | Tomografia

disminuido que ha | a nte milimetros.

— Nominal.
la salud

luego de un

tratamiento

activo

Raiz corta Formacion cuantitativa | Independie | Relacién corono — | Cuantitati | Tomografia
radicular nte radicular. :lac;minal.
completa Milimetros.
con  apice
cerrado,
pero con
acortamiento
determinado
genéticamen
te.

Tomografia Ayuda — | Cuantitativa | Confusa Medicién en | Cuantitati | H.C
medio de diferentes cortes va razéon pacientes de
diagnéstico la clinica de
donde se ortodoncia
emplea un de UNICOC
tomagrafo
para obtener
imagenes
transversale
s.

ANSYS Software Cuantitativa | Confusa Ejecucion del | Continua Software -
para disefio, programa para la | nominal computador
andlisis y simulacién de
simulacién FEA..
de partes por
FEA

UNIDAD Periodonto Cuantitativ | independie | Milimetros Cuantitati | Tomografia

DENTOALVEOL | de insercion | a nte va

AR conformada nominal
por cemento
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radicular,
ligamento
peridontal y
hueso
alveolar.

Previo aval del paciente y autorizacion se realiza seleccion de una tomografia de
los archivos de historias clinicas de Ortodoncia y Ortopedia Maxilar de UNICOC.
Posteriormente se realiza el estudio de elementos finitos donde la unidad de
observaciéon fue la unidad dentoalveolar (UDA) del diente 11 se utilizo el
programa invesalious que permite realizar simulaciones utilizando una especie
de maquetas virtuales, brindando una imagen representativa de un sistema real.

Se realizaron los siguientes pasos para la creacion del modelo:

e Instalaciéon del programa: Ansys 19.0 de elementos finitos. Se utilizé un
procesador de 2.4 GHz con memoria RAM 1.5 Gb, Tarjeta de video RAM
64 Mb, Disco Duro de 80 Gb.

e Seleccion de la tomografia, la cual debe estar guarda en un formato DCM.

INSTRUMENTO

o Historias clinicas de pacientes de UNICOC, de pacientes atendidos en
las clinicas de Ortodoncia y Ortopedia maxilar.

CONDUCCION DEL ESTUDIO:
e Lugar de investigacion

Institucion Universitaria Colegios de Colombia y Universidad Santo Tomas

e Archivo de datos y sistematizacion
Para la organizacién de la informacion se va a identificar y separar los resultados
obtenidos a través de tablas separando las condiciones de estudio y las
variables, con el fin de obtener un documento ordenado y de consulta rapida. El
proceso de custodia de la informacién se realizara teniendo en cuenta las
normativas de la universidad, en donde los resultados obtenidos en la
investigacion se transmitiran a un documento que quedara disponible para
consulta en el campus universitario, donde no se permite las fotocopias o fotos

del documento.
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2.7.1 Creacion de mascaras:
a. Creacién de una unica mascara verde sin efecto smoothing de un uUnico
elemento 4 mascaras incorporadas

Fig. 1: Diente 11: a. Vista frontal diente b. Vista mesial c. Vista incisal diente N°11

b. COMPLEJO DENTOALVEOLAR
Creacién de una unica mascara verde sin efecto smoothing de dos

elementos diente y hueso alveolar, 7 mascaras incorporadas.

Fig. 2. Diente 11: a. Vista frontal hueso alveolar y diente. b. Vista mesial hueso
alveolar y diente

c. Creacion de una Gnica mascara verde con efecto smoothing de dos elementos
diente y hueso alveolar, 15 mascaras incorporadas

Fig.3. hueso alveolar y diente 11 a. Vista frontal b. Vista mesial c. Vista incisal
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d. Creacion de 5 mascaras de diferentes colores con efecto smoothing.

Figura 4: Hueso cortical, trabeculado y diente 11: a. Vista frontal b. Vista mesial
c. Vista incisal
e. Mascara N° 1 verde —DIENTE 11.

Figura 5. Mascara #1 diente a. Vista frontal; b. Vista mesial diente. C. Vista incisal

diente

f. Mascara N° 2 Amarilla- HUESO CORTICAL

Figura 6. Mascara hueso cortical a. Vista frontal hueso cortical. b. Vista lateral hueso
cortical. ¢ Vista trasversal.
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g. Mascara N° 3 Azul- Hueso esponjoso

Fig. 7. Mascara Hueso esponjoso. a. Vista frontal hueso. b. Vista lateral hueso. c.
Vista trasversal

h. Mascara N° 4 rosada- Hueso cortical

Figura 8. Mascara Hueso cortical. a. Vista frontal hueso. b. Vista lateral hueso. c.

Vista trasversal

i. Mascara N° 5 Naranja- Ligamento periodontal

Figura 9. Mascara Ligamento periodontal. a. Vista frontal hueso. b. Vista lateral
hueso. c. Vista trasversal
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2.7.2 CARACTERIZACION MATERIAL CON MEMORIA DE FORMA (SMA)

El comportamiento superelastico de una aleacién con memoria de forma SMA,
se asocia con la transformacién que se induce por esfuerzo a una temperatura
superior de Af “temperatura final de austenita a cero esfuerzos”, donde la
aleacion pude deformarse elasticamente a niveles superiores de los normales
con una carga en la fase austenitica, una aleacion SMA como el NiTi que puede
deformase elasticamente hasta un 8%, en comparacioén a los materiales lineales
que alcanza menos del 1%. La aplicacion de la carga induce la transformacion
de austenita en martensita, después de la fase de descarga, la fase martensita
se vuelve inestables y se transforma de nuevo a su fase austenitica original, lo
que da como resultado una recuperacion total de la deformacién al eliminar la

carga como se observa en la Grafica 1 (73).

martensite

de-Twinned ™ M_::X,

9:0:0:0
Dol
Byeveve
IS tasany
ﬁ‘unonoo
Austenite

Strain

Grafica 1. Superelasticidad SMA grafica esfuerzo — deformacién (73)
Para caracterizar las propiedades mecanicas de un SMA, se evallan las
propiedades mecanicas entre las fases martensita y austenita. Aplicada en la

medicién del esfuerzo y la deformacion.

Un SMA presenta un comportamiento no lineal en la grafica esfuerzo-
deformacién como se observa en la grafica 2, durante la fase de carga la
respuesta es casi lineal en un nivel de esfuerzo (oMs) donde la rigidez cambia y
se observa un comportamiento similar al esfuerzo plastico dandose la formacion
de una “meseta”. A medida que el esfuerzo aumenta un segundo nivel (ocMf), la
meseta termina y la respuesta se endurece. Durante la fase de descarga, la
respuesta inicial es casi lineal y se forma una meseta con la misma longitud de
deformacién observada durante la carga a un nivel de esfuerzo mas bajo (oAs).
Al final de la meseta el esfuerzo disminuye a un nivel (cAf), donde la respuesta
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se endurece y se vuelve casi lineal, siguiendo la misma pendiente que se

observo durante la carga (73).

Grafica 2. esfuerzo — deformacién SMA (73)

oMs o SAS: Inicio del esfuerzo para la
transformacién de martensita

oMf o FAS: Fin del esfuerzo para la
transformacion de martensita.

oAs o SSA: Inicio del esfuerzo para la
transformacion de austenita.

oAf o FSA: Fin del esfuerzo para la
. transformacién de austenita.

Strain (%)

Epsilon: Esfuerzo residual maximo.

Alpha: relacién de tensién — compresion.

2.7.3 MODELO COMPUTACIONAL POR ELEMENTOS FINITOS — RESORTE
(SMA - NiTi)

Con el fin de comprender el comportamiento de un material de memoria de forma
(SMA - NiTi), se llevé acabo un primer modelo computacional por elementos
finitos de un resorte, ya que se conocen las condiciones de frontera que rigen
este modelo se puede obtener la grafica esfuerzo vs deformacién del material.

Una vez obtenido el modelo 3D del resorte, se procede a llevar el modelo al
“design model — ANSYS”. Identificando la geometria como un sélido como se
observa en la Fig. 10 y de esta manera llevar la geometria al static structural —
Mechanical ANSYS.

B Geometry
+ > XYPlane
v ZXPlane
v YZPlane
‘,m Import1
= ',0 1 Part, 1 Body
~ & Spring

B
Fig. 10. Resorte design model — ANSYS (autor)
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2.7.31 ASIGNACION DEL MATERIAL

Una vez cargada la geometria correctamente, se procede a asignar el material
para el analisis mediante elementos finitos, para esto es necesario dirigirse al
“engineering data — Ansys” donde se procede a crear un material nuevo, para
ello se selecciona shape memory alloy — SMA y su efecto de superelasticidad, el
cual se adapta perfectamente al modelo que se quiere llevar acabo. Se cargan

todas las propiedades mecanicas del NiTi como se observa en la Fig. 11.

i@ {4 Isotropic Elasticity

Derive from Young's M... :J
YoungsModus “s0000 | wea ~|
Poisson’sRatio ) [0.33 R [ ]
" BukModuus - [ 4%0%+0  |pPa
'EIV Sﬂl;aprerrllemioryAlby - ' Shear'l“rloddus B = 71877975:167 | Par ST

bl et 3 =) — L

%] i [§ @ Superelasnrcntvw

©@ Shape Memory Effect ) Sigma SAS - 30 | mpa _.J
SgmaFAs R [wa =]
Sigma SSA [ 250 | wpa |
 SigmaFsa o w0 [wa =+
Epsiion o ) (005 mmr1 v
Alpha B o B . )

Fig. 11 Asignacién material NiTi — engineering data ANSYS (autor)
Una vez cargado el nuevo material (NiTi) con cada una de sus propiedades, se
dirige nuevamente al “static structural — Mechanical ANSYS”, donde se le
asignara a la geometria importada el material previamente cargado en el
“engineering data — ANSYS” como se observa a continuacion:

5 @ Model (84)
= /& Geometry
@

- Material
Structural Steel i .
Nonlinear Effects Yes l ‘: Somst Mivtarie...
Thermal Strain Effects  Yes 5% import..

+ Bounding Box @5 Edit Structural Steel..,

+ Properties >

+ Statistics &:SMA

Fig. 12 Asignacién material (SMA-NITi) static structural — Mechanical ANSYS (autor)
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2.7.3.2 CONDICIONES DE MALLADO

Una vez asignado el material, se procede a asignar el mallado que mas se
aproxima a la geometria cargada anteriormente, la cual permitira tener un
andlisis mas aproximado a la realidad. Para obtener la malla adecuada se
selecciona preferencia fisica — mecanica con una relevancia del 100% ya que la
geometria presenta curvatura. Para observar el % de martensita en la geometria,
se selecciona un estilo de visualizacion de relacion de aspecto. Para esta
geometria el nimero de nodos y elementos obtenidos es de 3312 — 2196, con
esto ya se obtendran un resultado mas aproximado a la realidad.

-_rh_’ess_a-sw IS
- Defaults Boay Color

|Element

Physics Preference
e Ratio

Shape Checking Pw.:m::%'.d‘:;n
E A Nodes |y Corner Angle

+ Suzing Skewness
+ Infiation LOrnthogonal Quality
+ Advanced
= Statistics
B Statistics
Nodes 13312
Elements 2196 0.000 5.000 10.000 ¢mm)
Mesh Metric None 7 < 7 sm

Fig. 13. Asignacién mallado - resorte ANSYS. (autor)

2.7.3.3 CONDICIONES DE FRONTERA

Como condiciones de frontera se seleccionan dos desplazamientos remotos uno
en la parte superior del resorte y el otro en la parte inferior. El desplazamiento en
la parte superior permitira que el resorte tenga un desplazamiento lineal segin
el valor de la coordenada asignada, por otro lado, el desplazamiento de la parte
inferior se tornara como un punto fijo, el cual restringe el resorte al impedir su
movimiento en el espacio. Con esto al modelo se le permitira tensionarse o

comprimirse.



A. DESPLAZAMIENTO SUPERIOR

Al asignar el desplazamiento remoto en la parte superior del resorte, se ubica el
centro geométrico del solido ya que desde esa parte seran aplicados los
desplazamientos que sufrira el resorte, para permitir que el resorte se tensione
0 comprima, se tabulan los valores observados en la Fig. 14 y se selecciona la
otra cara contraria a la que se le aplico es desplazamiento inferior.

Details of “Remo! Top®
Scoping Method Geometry Sefection
Geometry 1 Face
| € System Globat C System
X Coordinate 0, mm
¥ Coordinate 6, mm
Z Coordinate 6,4227¢ 016 mm
Location Chick to Change
- Definition
Type | Remote Displacement
X Component  Free = A static Structural (AS)
¥ Component Tabular Data w2\ Analysis Set!
Z Component |0, mm (ramped) %
RotationX |0, * Gamped Remote Displacement Bottom
RotationY 0, (ramped) — | Steps | Timefs] JJ'_ ¥ (mm] | g zm_«.-m’igcur: RY[) [ RZ (")
Rotation Z 0,* (ramped) 1 o, o, o, o, o, o,
Suppressed No PSR 8, o, o, o, o,
Behavior Rigia 2 - 3 o, =0, =0, =0, =0,
+| Advancea

Fig. 14. Desplazamiento remoto superior — resorte ANSYS. (autor)

B. DESPLAZAMIENTO INFERIOR

Al asignar el desplazamiento remoto en la parte inferior del resorte, se procede
a ubicar el centro geomeétrico del solido ya que desde esa parte seran ubicados
los desplazamientos que sufrira el resorte. Pero como la parte inferior debera
permanecer fija sin poder desplazarse o rotar, se tabularan los valores
observados en la Fig. 15.

dew Bottom"
S(.D‘
Scoping Method Gco-mv Selection
Geometry 1 Face
Coordinate System Global Coordinate System
X Coordinate |0, mm
YCoordinate & mm mm—eecemdy
Z Coordinate 0, mm
Location Chek to Change
- Definition
Type Remote Displacement
X Component 0, mm (ramped)
¥ Component |0, mm (ramped)
ZComponent 0, mm (ramped)
RotationX  |0," (ramped)
Rotation Y 0.* (ramped)
RotationZ  0,* (ramped)
Suppressed 'No
Behavior | Rigia
+ Advanced

3’&!\([;] FX[mm rv]mml [_ Z[mm) [_ RX["] r_ l—_Ll

0,
1, 0 0 0, 0, 0
2, =0, =0, =0, =0, =0,

Fig. 15. Desplazamiento remoto inferior — resorte ANSYS. (autor)
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2.7.4 RESULTADOS

Conociendo las condiciones de frontera, ingresamos los datos de solucién que
se requieren como se observa en la Fig. 16, con el fin de obtener los valores mas
aproximados a la realidad y observar el comportamiento del material con el

diagrama esfuerzo vs deformacion.

B,/ Solution (B6) S >
- A¥] Solution Information T SRR
. A Directional Deformation £) Cler Genersted Dt
- M Equivalent Plastic Strain —p S Rena v

(CJ Group All Similar Children

gy Force Reaction
; 3 Open Solver Files Directory

... S, porcentage of martensite

Fig. 16. Datos de solucién - ANSYS. (autor)

En la Fig. 17 se observan cada una de las soluciones y valores de resultados
obtenidos como lo son: la deformacién direccional sobre el eje (y) (8.0241 mm),
el equivalente de deformacion plastica 0.04529 mm/mm y el% de martensita
(90.583).

Eoeht

Fig. 17 Resultados de simulacién computacional - ANSYS. (autor)

2.7.41 GRAFICA ESFUERZO VS DEFORMACION

Para obtener la grafica esfuerzo vs deformacion del material con memoria de
forma (SMA - NiTi), es necesario graficar la deformacion direccional y la reaccion

de la fuerza como se observa en la grafica 3.
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maja)s A @ 5

e
reaction force [N]
BB

= /& Solution (A6)

-30.873
$.3606¢ 6 128 25 378 S 625 80241

(V) displacement [mm]

Gréfica 3. Grafica esfuerzo vs deformacion - ANSYS. (autor)

2.7.4. MODELO COMPUTACIONAL POR ELEMENTOS FINITOS - ARCO DE
ORTODONCIA (NiTi)

Para llevar a cabo el modelo computacional por elementos finitos, se realiz6 la
metrologia pertinente de un arco de ortodoncia con un calibre de 0,014"". Una
vez obtenidas las dimensiones del arco de ortodoncia, se procede a llevar una
fotografia real del arco con una escala 1:1 en un software de modelacién CAD
como se observa en la Fig. 18.

e

Fig. 18. (A) arco de ortodoncia — (b) modelo CAD arco de ortoncia [autor]

2.7.4.1 DOMINIO DE TRABAJO

Una vez obtenido el modelo CAD del arco de ortodoncia se procede a llevar el
modelo al design modeler de ansys, verificando la geometria importada ya que
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se requiere la geometria como un solido y no como una superfiece como se
observa en la Fig. 19

-/ B: Geometry
v XYPlane
Ly ZXPlane
{5 YZPlane
i@ Importt
-, ® 1Par, 1Body
iy @ Arco ortodoncia

Fig. 19 Modelo CAD - arco de ortodoncia desing modeler ANSYS [autor]
2.7.4.2 ASIGNACION DEL MATERIAL (NiTi)

Una vez cargada la geometria correctamente, se procede a asignar el material
para el analisis mediante elementos finitos, para esto es necesario dirigirse al
“engineering data — Ansys” donde se procede a crear un material nuevo, para
ello se selecciona shape memory alloy — SMA y su efecto de superelasticidad, el
cual se adapta perfectamente al modelo que se quiere llevar acabo. Se cargan
todas las propiedades mecanicas del NiTi como se observa en la Fig. 11.

Una vez cargadas las propiedades mecanicas del material con memoria de forma
(SMA), se regresa nuevamente al médulo “static structural — Mechanical ANSYS”
para asignar el nuevo material del “engineering data — ANSYS” al modelo
importado, como se observa en la Fig. 20.

) Project
£ @] Model (83)
=] ,,. Geometry
v @ Arco ortodonda
= — _
Structural Steel B
[Nonlinear Effects | ves [ et
|Thermal Strain Effects | Yes - | lmport.. :
%5 Edit Structural Steel...
- E

Fig. 20 Modelo CAD - arco de ortodoncia desing modeler ANSYS [autor]
2.7.4.3 CONDICIONES DE FRONTERA

Para realizar el modelo lo mas aproximado a la realidad se toman dos
desplazamientos, cada uno de ellos ubicados a un extremo de la cara del arco
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de ortodoncia. El primer desplazamiento debe de ser fijo ya que no me permite
el desplazamiento o rotacién en el espacio del modelo, el segundo genera un
desplazamiento en la cara opuesta del arco permitiendo comprimir o tencionar
en una direccion (-x o x), pero retornando a su estado original en el paso 2.

A. DESPLAZAMIENTO FIJO - COMPRESION - TENSION

Se selecciona una de las caras del arco de ortodoncia en uno de sus extremos,
aplicando un desplazamiento fijo como se observa en la Fig. 21. Esto permitira
que una de las caras del arco de ortodoncia quede fija, permitiendo a la otra
desplazarse en la direccién que sea tabulada ya sea a tension o compresion .

D Displacement »
.
Components: 00,0, mm /;-

Steps [Time [3) [[¥ X [mm] [V ¥ [mm) [[¥" Z [mm]
1 0. 0. 0. 0.

1 1. 0. 0. 0.
2 2 =0. =0 =0

Fig. 21. Desplazamiento fijo arco de ortodoncia - ANSYS [autor]
B. DESPLAZAMIENTO - COMPRESION

Una vez apliacado el desplazamiento fijo se selecciona la cara opuesta del arco,
con el fin de aplicar un nuevo desplazamiento como se observa en la Fig.22 esto
permitird que la cara seleccionada se desplace segun en el valor tabulado en el
eje -x y retorne a su estado original una vez que aplique e desplazamiento.

[[] Displacement 2
Components: -40.0.0. mm

/3, Displacement
Steps | Time [s] |[¥" X [mm) |[V" ¥ [men] |[¢* Z [mm}
1 0. 0. 0. 0.
1 1. -40. 0. 0.
2 2 0. = =0

Fig. 22 Desplazamiento compresién arco de ortodoncia - ANSYS [autor]
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C. DESPLAZAMIENTO - TENSION

Una vez apliacado el desplazamiento fijo se selecciona la cara opuesta del arco,
con el fin de aplicar un nuevo desplazamiento como se observa en la Fig. 23
esto permitira que la cara seleccionada se desplace segun en el valor tabulado
en el eje x+ y retorne a su estado original una vez que aplique e desplazamiento.

[C] Displacement 2
Components: 40.0;0 mm

Time [5] [[¥ X [men] [ ¥ ferum] |
0. o

¥ Zimm]
0 0
. 40. 0.
2

0.

Fig. 23 Desplazamiento tensién arco de ortodoncia - ANSYS [autor]
2.7.4.4 RESULTADOS

Al comparar el modelo experimental con el real se observa que la deformacioén
direccional en el modelo experimental se asemeja al de la realidad, recuperando
su forma original sin quedar deformado como lo hace un material de memoria de
forma, en este caso NiTi.

Fig. 24. (a) Resultados modelo computacional — compresiéon (b) modelo real[autor]

Fig. 25. (a) Resultados modelo computacional — tensién (b) modelo real [autor]
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2.7.5 DOMINIO DE TRABAJO - UDA

Para el diagnéstico en el tratamiento de ortodoncia en ocasiones es necesario
realizar examenes como las tomografias, estas permiten identificar las
condiciones que puede presentar la UDA. Una vez obtenida la tomografia se
observa que él paciente no presenta ninguna condicién clinica en la UDA por lo
que se establece como una (UDA — normal).

Una vez se identificada la condicién clinica como UDA-normal, se hace uso de
la herramienta set-up con el fin de identificar la condicion oclusal del incisivo
central nimero 11 en la tomografia llevada al software de modelacion CAD,
Fig.26.

l:: CORONAL AXIAL

2D

(b)

SAGITTAL
Fig. 26 (a) Set-up incisivo central namero 11. (b) tomografias incisivo central nimero

11 [autor]

Para obtener el modelo 2D que representa la (UDA-normal), se hace uso de
tomografias con condiciones normales y se realiza la reconstruccion 2D de la
unidad dentoalveolar: Diente, ligamento, hueso cortical y hueso trabecular,
Fig.27.

H. CORTICAL

UGAMENTO

DIENTE

(b) Reconstruccién 2D (UDA-normal)

SAGITTAL

(a) Tomografia 2D (UDA-normal)
Fig. 27. (a) Tomografia 2D (UDA-normal). (b) reconstrucciéon 2D (UDA-normal) [autor]
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Realizada la reconstruccion 2D de la (UDA-normal), se lleva la reconstruccion a
un modelo 3D como se observa en la Fig. 28, esto con el fin de obtener un
modelo mucho mas aproximado a la realidad identificando sobreposiciones que
puedan estar presentes en los componentes internos de la UDA.

H. H. CORTICAL
TRABECULAR
3D
DIENTE

(a) (b)
Fig. 28. (a) 2D (UDA) normal. (b) reconstruccién 3D (UDA-normal) [autor]

Una vez obtenido el modelo 3D y comprobada la geometria interna de no
presentar sobreposiciones en cada uno de sus componentes internos, Fig. 29,
se lleva el modelo 3D de la UDA-normal a un software de modelacion CAD con
el fin de obtener el ensamble entre la UDA y los componentes externos.

COMPONENTES
INTERNOS (UDA)

H. TRABECULAR H. CORTICAL
(b)

Fig. 29. (a) 3D (UDA-normal). (b) componentes internos (UDA-normal) [autor]

2.7.51 REPRESENTACION 2D (UDA) - PERIODONTO DISMINUIDO

Una vez obtenida la tomografia del paciente se identifica si esta dentro de las
condiciones normales, o si presenta alguna condicién de periodonto disminuido
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o raiz corta. En este caso el paciente presenta una condicién clinica en la unidad
dentoalveolar por lo que se establece como una UDA de periodonto disminuido.
Para obtener el modelo 3D que representa la unidad dentoalveolar con
periodonto disminuido, se toman las tomografias del paciente con las
condiciones de periodonto disminuido y se realiza la reconstruccién 2D de la
unidad dentoalveolar (Diente, ligamento, hueso cortical y hueso trabecular) como
se observa en la Fig 30.

H

TRABECULAR H. CORTICAL
LIGAMENTO
CORONAL AXIAL
MODELO 2D DIENTE

(B) RECONSTRUCCION 2D (UDA) — PERIODONTO DISMINUIDO

SAGITTAL
(A) TOMOGRAFIA 2D (UDA) — PERIODONTO DISMINUIDO

Fig.30 (a) Tomografia 2D (UDA) periodonto disminuido. (b) reconstrucion 2D (UDA)
periodonto disminuido [autor]

2.7.5.2 REPRESENTACION 2D (UDA) - RAIZ CORTA

Una vez obtenida la tomografia del paciente se identifica si esta dentro de las
condiciones normales, o si presenta alguna condicién de periodonto disminuido
o raiz corta. En este caso el paciente presenta una condicion clinica en la unidad
dentoalveolar por lo que se establece como una (UDA de raiz corta). Para
obtener el modelo 3D que representa la unidad dentoalveolar con raiz corta, se
toman las tomografias del paciente con las condiciones de raiz corta y se realiza
la reconstruccion 2D de la unidad dentoalveolar (Diente, ligamento, hueso
cortical y hueso trabecular) como se observa en la Fig 31.
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H H. CORTICAL

TRABECULAR

LIGAMENTO
CORONAL
MODELO 2D DIENTE

(B) RECONSTRUCCION 2D (UDA) — RAIZ CORTA

SAGITTAL
(A) TOMOGRAFIA 2D (UDA) — RAIZ CORTA

Fig.31 (a) Tomografia 2D (UDA) raiz corta. (b) reconstrucién 2D (UDA) raiz corta
[autor]

2.7.6 OBTENCION MODELO 3D (UDA)

Realizada la reconstruccion 2D de cada UDA con sus diferentes condiciones
clinicas, se lleva esta reconstruccién a un modelo 3D como se observa en la Fig.
32, esto con el fin de obtener un modelo mucho mas aproximado a la realidad e
identificar sobreposiciones en los componentes internos de la UDA.

H. H. CORTICAL
TRABECULAR
LIGAMENTO
sty
MODELO 3D
DIENTE
(A) RECONSTRUCCION 2D (UDA) (B) MODELO 3D (UDA)

Fig. 32 (a) Tomografia 2D (UDA) . (b) reconstrucién 3D (UDA) [autor]

2.7.6.1 MODELO 3D (UDA) - NORMAL
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Una vez obtenida la reconstruccién 2D de la UDA normal se define el modelo 3D
verificando cada uno de sus componentes (diente, ligamento, hueso trabecular
y hueso cortical), esto con el fin de realizar el ensamble entre cada uno de sus
componentes y no observar ninguna sobreposicion entre ellos como se observa
en la Fig. 33, esto permitira tener un modelo mucho mas aproximado a la
realidad y con la menor cantidad de errores al importar la geometria en el
software de modelacién computacional.

COMPONENTES UNIDAD DENTOALVEOLAR ~
NORMAL - yysamenTO

H. CORTICAL UNIDAD DENTOALVEOLAR
NORMAL -
LIGAMENTO

M. TRABECULAR

DIENTE MODELO 3D DIENTE ‘
(A) RECONSTRUCCION 20 (UDA) - NORMAL i E
HUESO CORTICAL HUESO TRABECULAR

(8) RECONSTRUCCION 3D (UDA) - NORMAL

Fig. 33 (a) Tomografia 2D (UDA) normal. (b) reconstrucién 3D (UDA) normal [autor]
2.7.6.2 MODELO 3D (UDA) - PERIODONTO DISMINUIDO

Una vez obtenida la reconstruccién 2D de la UDA con periodonto disminuido se
define el modelo 3D verificando cada uno de sus componentes (diente,
ligamento, hueso trabecular y hueso cortical), esto con el fin de realizar el
ensamble entre cada uno de sus componentes y no observar ninguna
sobreposicion entre ellos como se observa en la Fig. 34, esto permitira tener un
modelo mucho mas aproximado a la realidad y con la menor cantidad de errores
al importar la geometria en el software de modelacién computacional.

COMPONENTES UNIDAD DENTOALVEOLAR ~
PERIODONTO DISMINUIDO
LIGAMENTO

H. CORTICAL UNIDAD DENTO ALVEOLAR —

PERIODONTO DISMINUIDO
LIGAMENTO —

Gy

MODELO 3D
===

TRABECULAR

DIENTE oy,

(A) RECONSTRUCCION 20 (UDA) - PERIODONTO DISMINUIDO - 4= ‘ ’

HUESO CORTICAL HUESO TRABECULAR

(8) RECONSTRUCCION 3D (UDA) - PERIODONTO DISMINUIDO

Fig. 34 (a) Tomografia 2D (UDA) periodonto disminuido. (b) reconstrucién 3D (UDA)
periodonto disminuido [autor]
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2.7.6.3 MODELO 3D (UDA) — RAiZ CORTA

Una vez obtenida la reconstruccion 2D de la UDA con raiz corta se define el
modelo 3D verificando cada uno de sus componentes (diente, ligamento, hueso
trabecular y hueso cortical), esto con el fin de realizar el ensamble entre cada
uno de sus componentes y no observar ninguna sobreposiciéon entre ellos como
se observa en la Fig. 35, esto permitira tener un modelo mucho mas aproximado
a la realidad y con la menor cantidad de errores al importar la geometria en el
software de modelacién computacional.

COMPONENTES UNIDAD DENTOALVEOLAR -
RAIZ CORTA

LUGAMENTO

(A

H. CORTICAL

LIGAMENTO -

MODELO 3D

UNIDAD DENTOALVEOLAR ~ RAIZ
CORTA

==

DIENTE

4

W-R

HUESO CORTICAL HUESO TRABECULAR

(B) RECONSTRUCCION 2D (UDA) - RAIZ CORTA

(B) RECONSTRUCCION 3D (UDA) RAIZ CORTA

Fig. 35 (a) Tomografia 2D (UDA) raiz corta. (b) reconstruciéon 3D (UDA) raiz corta
(autor)

2.7.7 PROPIEDADES MECANICAS (UDA)

En el documento Three-dimensional modeling and finite element analysis in
treatment planning for orthodontic tooth movement, se realiza el modelo
computacional para el estudio de mini implantes dentales, en él se encuentra la
unidad dentoalveolar que recibira el implante después de hacer los andlisis
pertinentes por elementos finitos. A través de este documento se identifican las
propiedades mecanicas que conforman la unidad dentoalveolar como se puede
observar en la Tabla 4.(74).
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Material Modulo Coeficiente Tension de
elastico E de Poisson v rotura (MPa)
(GPa)
Hueso trabecular 1,50 0.30 2
Hueso cortical 14.7 0.30 133
Diente 20.7 0.30
Ligamento 6.89 x 105 0.45 e
(modelo lineal)

Tabla 4. Propiedades mecanicas (UDA)(74)

2.7.8 COMPONENTES EXTERNOS UDA

La primera fase del tratamiento de ortodoncia implica alineacion y nivelacién. En
esta etapa los arcos de ortodoncia y los brackets juegan un papel importan al
corregir las discrepancias verticales y horizontales, cuando se realizan
movimientos dentales leves dentro del hueso alveolar para obtener la forma
optima del arco dental, una oclusion funcional y la sonrisa deseada. Es
importante conocer los movimientos del diente para lograr los objetivos del
tratamiento de ortodoncia en un menor tiempo.(75)

2.7.8.1 BRACKET

En cada diente que un ortodoncista quiere mover se coloca un bracket especifico
el cual tiene su propia prescripcion y torque, la mayoria de estos brackets estan
hechos de acero inoxidable. A medida que el espacio de la ranura del bracket se
ocupa por el arco de ortodoncia el bracket mueve el diente a una posicién
determinada. Para replicar el movimiento presente en el sistema dental se utilizé
un bracket estandar slot 0.022 x 0.028”, del cual se obtuvieron las dimensiones
del bracket real esto con el fin de llevarlo a un modelo 3D, Fig.36. para su
posterior ensamble con la unidad dentoalveolar.

(a) (b)
Fig. 36 (a) Metrologia bracket. (b) modelo 3D bracket [autor]
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2.7.8.2 ARCO DE ORTODONCIA

Durante el tratamiento de ortodoncia los arcos juegan un papel importante al
liberar la energia acumulada en su lugar de posicién aplicando fuerzas y torques
al sistema dental a través de los aparatos donde se sitian. Por lo tanto, el
ortodoncista debe tener el conocimiento adecuado del comportamiento
biomecanico que se presenta en la UDA y reconocer las aplicaciones clinicas de
los arcos de ortodoncia segun la condicién que presente el paciente (65).

Para replicar el desplazamiento que se genera en el arco de ortodoncia al
deformarse se utilizé un arco de ortodoncia de calibre 0.014” con 2 tipos de
aleaciones con memoria de forma (NiTi) y (NiTiCu). Para representar el modelo
3D del arco de ortodoncia se realizé un modelo a escala real, teniendo en cuenta
la oclusién que presenta el incisivo central superior nimero 11 como se
representa en el modelo del “set-up”. Una vez identificada el area de trabajo,
Fig.37. se realiza la metrologia necesaria para obtener la seccién del arco de
ortodoncia que se va a usar en la UDA.

(b)
(c)
Fig. 37 (A) set up incisivo central # 11 (B) arco de ortodoncia (c) ensamble modelo 3D
[autor]

2.7.8.3 ARCO DE ORTODONCIA NiTi

Los arcos de ortodoncia sufrieron grandes cambios al llegar las aleaciones con
memoria de forma (SMA), las aleaciones de NiTi son altamente no lineales y
presentan un gran ciclo de histéresis en el dominio elastico. Con el fin de
determinar las propiedades mecanicas en aleaciones de NiTi se realizaron
pruebas a fatiga del material, con dos tipos diferentes de fabricantes (Memry —
Euroflex) obteniendo la gréfica caracteristica de esfuerzo — deformacién grafica
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4. De esta grafica se caracterizaron las propiedades mecanicas del NiTi como
se observa en la Tabla 5. (65).

—Memry
---Euroflex

0 1 2 3 4 5 6
Theoretical Euler-Bernoulli e, (%)

Grafica 4. Grafica esfuerzo vs deformacion (NiTi) (65)

TABLA 5. PROPIEDADES MECANICAS NITI (76)

PROPIEDADES MECANICAS NiTi | | ROPIEDADES MECANICAS
NiTiCu
ELASTICIDAD ISOTROPICA
MODULO DE
YOUNG (Mpa) 70000 132000
RELACION DE
POISSON'S 0.33 0.33
SUPER ELASTICIDAD
oMs o SAS (Mpa) 368 216
oMf o FAS (Mpa) 484 299
0As 0 SSA (Mpa) 232 180
oAf o FSA (Mpa) 100 165
Epsilon (mmA-1) 0.06 0.069
Alpha 0 0
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e ARCO DE ORTODONCIA NiTiCu

Las ventajas que presentan las aleaciones de NiTiCu son la reduccién en la
histéresis de transformacion, la capacidad de respuesta y la resistencia a la
corrosiéon en comparacion con las aleaciones de NiTi. (77).

Con el fin de determinar las propiedades mecanicas en aleaciones de NiTiCu
con un porcentaje de cobre del 5% se carg6 ciclicamente el material obteniendo
la variacion del esfuerzo critico necesario para producir el efecto superelastico y
determinar el esfuerzo de trabajo 6ptimo en la aleacién, como se observa en la
grafica esfuerzo — deformaciéon grafica 5, como resultado NiTiCu cargado en
ciclos de (1, 100 y 300 veces) presento una curva de histéresis mas pequefa y
una super elasticidad mas estable, en comparacién de las aleaciones de NiTi
(77). De la grafica esfuerzo — deformacion con N=300 se caracterizaron las
propiedades mecanicas de aleacion como se presentan en la Tabla 6.

NiTicu)
m-
4 N=1
N=100
4007 N=300
s
- B
(7]
17
£ 200
w
100 4
o L T 1 1

0 2 ' 4 6 8
Strain (%)

Gréfica 5. Grafica esfuerzo vs deformacion (NiTiCu) (77)
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TABLA 6. PROPIEDADES MECANICAS NITICU(77)

Elasticidad isotrépica valor Magnitud
Modulo Young's 1.32E+05 Mpa
Relacion de poisson’s 0.33

Superelasticidad

oMs o SAS 216 Mpa

oMf o FAS 299 Mpa

oAs 0 SSA 180 Mpa

oAf o FSA 165 Mpa
Epsilon 0.069 mmA-1 .
Alpha 0

2.7.9. MODELO COMPUTACIONAL POR ELEMENTOS FINITOS

Al obtener el modelo 3D de la (UDA-normal), se procede a llevar el modelo al
“desing modeler (ANSYS)”, donde se revisa cuidadosamente cada componente
que conforma la unidad dentoalveolar, identificando que se hallan exportado
correctamente cada uno de los componentes de la (UDA-normal) deben
aparecer como soélido y no como superficie.

Una vez obtenido el modelo en el “designmodeler (ANSYS)”, se verifica
nuevamente cada componente que conforman la unidad dentoalveolar, con el fin
de no encontrar sobreposiciones entre cada uno de los componentes o de lo
contrario se hace uso de las operaciones booleanas de resta, las cuales permiten
tener los componentes de la UDA sin sobreposiciones, Fig. 38

|

i

i

!

MODELO ANSYS

?E?%}}
RitE
!t]‘

(a) (b)

Fig. 38 (a) modelo 3D (UDA-normal) — (b) modelo 3D (UDA-normal) desing modeler —
ANSYS [autor]
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2.7.9.1 MODELO COMPUTACIONAL (UDA) - NORMAL - PERIODONTO
DISMINUIDO - RAIiZ CORTA

Una vez asignado el material y verificada la geometria de cada una las 3
condiciones de la unidad dentoalveolar en el “static structural — Mechanical
(ANSYS)” como se puede observar en la Fig. 39, se procede a llevar dichos
modelos lo mas aproximados a la realidad para obtener un mejor analisis en la
simulacion computacional por elementos finitos.

(A) UDA - NORMAL (B) UDA - PERIODONTO DISMINUIDO (C) UDA - RAIZ CORTA

Fig. 39 (a) UDA — normal (b) UDA - periodonto disminuido (¢) UDA - raiz corta “static
structural ANSYS” [autor]

2.7.10. CONDICIONES DE CONTACTO

2.7.10.1 CONTACTO - BONDED

Esta es la configuracion predeterminada y se aplica a todas las regiones de
contacto (superficies, solidos, lineas, caras, bordes). Si las regiones de contacto
estan unidas, entonces no se permite deslizamiento o separacién entre caras o
bordes. Piense en la regibn como pegada. Este tipo de contacto permite una
solucién lineal ya que la longitud / area de contacto no cambiara durante la
aplicacion de la carga. Si el contacto se determina en el modelo matematico,
cualquier espacio se cerrara y cualquier penetracion inicial se ignorara.
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2.7.10.2 CONTACTO - FRICTIONLESS

Esta configuracion modela el contacto unilateral estandar; es decir, la presion
normal es igual a cero si ocurre la separacion. Por lo tanto, se pueden formar
espacios en el modelo entre los cuerpos dependiendo de la carga. Esta solucién
no es lineal porque el area de contacto puede cambiar a medida que se aplica la
carga. Se asume un coeficiente cero de friccion, lo que permite un deslizamiento
libre. EI modelo debe estar bien restringido cuando se utiliza esta configuracion
de contacto. Los resortes débiles se agregan al ensamblaje para ayudar a

estabilizar el modelo a fin de lograr una solucién razonable.

TABLA 7: TIPOS DE CONTACTO

Tipo de Contact body Target body
contacto
Bonded

Frictionles
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Bonded

Bonded

Bonded

TABLA 8: CONDICIONES DE MALLADO

CUERPO

ESTADISTICA

SIN MALLA

MALLADO

NODOS ELEMENTOS

BRACKET

1.191.156 80.294

28.988 5.838




ARCO
70.026 48.653
DIENTE
75.485 44.833
LPD
16.257 8.950
HUESO TRABECULAR
39.455 22.373

2.7.11. CONDICIONES DE FRONTERA

Una vez identificada la oclusién que presenta el incisivo central nimero 11 con

respecto al incisivo superior nimero 12, se obtienen los valores de

desplazamiento en el espacio que presenta el arco de ortodoncia entre los

incisivos nimero 11 y 12, dejando al incisivo central numero 22 como un punto

fjo como se observa en la Fig.40. Esto permite obtener un modelo mas

aproximado a la realidad e identificando las condiciones de frontera presentes

en el modelo.
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Fig. 40 Set-up condiciones de frontera incisivo central numero11 [autor]

A. DESPLAZAMIENTO FIJO
Definidas las condiciones de frontera a partir de la oclusiéon que presenta el
incisivo central numero 11. Se aplica en el modelo 3D de Ansys un
desplazamiento fijo, el cual permitird que el modelo no tenga ningln
desplazamiento en el espacio como se observa en la Fig. 41.

D Displacement Fixed
Components: 0;0,0. mm
%

[Rees[Time 1 1v Ximm] [V ¥ [mm] ]V Z{mml]
0. 0. 0. 0.

1 L5 0. 0. 0.
2. =0, 0. 0.

Fig. 41 Condiciones de frontera desplazamiento fijo-ANSYS [autor]

B. DESPLAZAMIENTO
Definidas las condiciones de frontera a partir de la oclusién que presentan los
incisivos numero 12 y 11. Se aplica un desplazamiento en la cara opuesta del
arco de ortodoncia donde se aplicé el desplazamiento fijo, esto permitira que el
arco de ortodoncia realice los desplazamientos dentales en la UDA en las fases
de lineacién y nivelacion como se observa en la Fig. 42.
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D Displacement

eps | Time [s] [|v X[mm] [[¥ Y [mm] [|v Z[mm]
0. 0. 0. 0.

Y 0. -1.25 297
2, = 0. 0. 0.

FrEETR

Fig. 42 Condiciones de frontera desplazamiento fijo-ANSYS [autor)

2.8 CONSIDERACION ETICAS

De acuerdo a la Resolucion N° 008430 de 1993 el nivel de riesgo ético de
acuerdo a la clasificacion planteada en el articulo 11 de esta investigacion es:
Investigacion con riesgo minimo: Son estudios prospectivos que emplean el
registro de datos a través de procedimientos comunes consistentes en:
examenes fisicos o sicoldgicos, de diagnéstico o tratamientos rutinarios.

CONFIDENCIALIDAD

Se garantizara la confidencialidad del protocolo, de los datos recolectados y los
resultados del estudio por parte del equipo investigador a través de un
documento oficial donde especifique el tipo de informacién que se compartira, el
personal que tendra acceso a ella, y las condiciones en donde esta informacion
pueda compartirse
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3. RESULTADOS

UNIDAD DENTOALVEOLAR NORMAL - ESFUERZOS LPD

El modelo realizado fue desarrollado en dos procesos de carga, el primero
relacionado con el proceso de instalaciéon del arco de ortodoncia, y el segundo
con la accién del arco deformado sobre la estructura dental (tratamiento
ortodéntico). La grafica 6 muestra el comportamiento de los esfuerzos presentes
en el LPD, en cada uno de estos procesos se utilizé un arco de NiTi (linea azul)
y un arco de NiTiCu (linea naranja).

ESFUERZOS LPD- UDA NORMAL

100 PROCESO DE INSTALACION TRATAMIENTO ORTODONTICO

—NiTi
—NiTiCu

[KPa)
B 88588388

B8

o

[s]

Grafica 6 Comportamiento del esfuerzo en el LPD durante el tratamiento
de ortodoncia. La grafica muestra en el eje (y) el valor de los esfuerzos y
en el eje (x) pseudotiempo utilizado para el analisis (no es el tiempo que
dura el tratamiento). autor

Los resultados presentados en la grafica 6 evidencia que el estado de esfuerzos
en el LPD 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 posicién el arco
de NiTiCu produce un esfuerzo maximo en el LPD 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 posicién inicial. En el alambre de NiTiCu se puede observar
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que a media 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.

Este fenébmeno del aumento del estado de esfuerzos producido en el LPD por el
arco de NiTiCu se presenta por el nivel de deformacién ocurrido en el arco, este
efecto se puede observar en la Fig. 44

PROCESO DE INSTALACION TRATAMIENTO ORTODONTICO

- "

175

[MPa)

PROCESO DE INSTALACION TRATAMIENTO ORTODONTICO

30494
250. e W
- /’\/\_,4
150.

d o 025 os 07s o 125 15 175 2.
Is]

175

Type: Eaquatent trom-Mues) ress
Une M

Tome 175

[MPa]

Figura 44. Distribucion 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 44 a y 44 ¢ permiten observar la diferencia en la deformaciéon de los
dos tipos de arco, el arco de NiTi (Fig. 44 a) se deforma de tal manera que solo
hace contacto con una de las bandas que impiden que el arco salga del slot,
mientras que la deformacién del arco de NiTiCu es tal que hace contacto con las
dos bandas del bracket que impiden que el arco se salga, lo que conlleva a un
aumento en el estado de esfuerzos en la estructura bilégica. La figura 2b y 2d
permite apreciar el comportamiento de los esfuerzos generados por el contacto
entre el bracket y el arco, evidenciando que el arco de NiTiCu (Fig. 44 c¢) 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. 44 b) se observa que la
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magnitud de esfuerzos es mayor pero no son constantes en el tiempo y oscilan
alrededor de 400 MPa — 490 MPa, lo que conlleva a un aumento de los esfuerzos
en el LPD. La figura 45 Da a conocer en detalle la comparacion y distribuciéon
de esfuerzos en el LPD para un pseudotiempo de 1.75 usando arcos de NiTiy
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 LPD se aumenta por una mayor deformaciéon en el
NiTiCu.

C: Healthy_Thooth_V2-ref NiTi
Equivalent Stress 3

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: Pa
Time: 1.75
Custom
Max: 58408
Min: 306.72

58408
51953
45497
39041

32585
26130
19674
13218
6762.5
306.72

C: Healthy_Thooth_V2-ref NiTiCu
Equivalent Stress 3

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: Pa
Time: 1.75

Custom Obsolete
Max: 69731
Min: 337.93

” | b. | C.
d. ' e. | f.
Figura 45. Distribucion de esfuerzos LPD a. LPD vista frontal arco de NiTi.
b. LPD vista posterior arco de NiTi. c. corte de seccién LPD arco de NiTi.

d. LPD vista frontal arco de NiTiCu. e. LPD vista posterior arco de NiTiCu
f. corte de seccién LPD arco de NiTiCu.

UNIDAD DENTOALVEOLAR NORMAL - ESFUERZOS EN EL DIENTE
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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 accién del arco deformado sobre la estructura dental (tratamiento
ortoddntico). La muestra el comportamiento de los esfuerzos presentes en el
“diente”, en cada uno de estos procesos se utilizé un arco de NiTi (linea azul) y
un arco de NiTiCu (linea naranja).

ESFUERZOS DIENTE - UDA NORMAL
PROCESO DE INSTALACION TRATAMIENTO ORTODONTICO

3 600
g —NiTi

400 ——NiTiCu

0 05 1 L5 2 25

[s]

Grafica 7 Comportamiento del esfuerzo en el “diente” durante el tratamiento de
ortodoncia. La grafica muestra en el eje (y) el valor de los esfuerzos y en el eje
(x) pseudotiempo utilizado para el analisis (no es el tiempo que dura el
tratamiento).

Los resultados presentados en la grafica 7 Evidencia que el estado de esfuerzos
en el “diente” presentes en el instante de llevar el arco a la posicién deformada,
es menor para el arco de NiTiCu que para el arco de NiTi. En esta posicién el
arco de NiTiCu produce un esfuerzo maximo en el “diente” de 886 Kpa, mientras
que en el arco de NiTi produce un esfuerzo de 893 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 media 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 886 Kpa, una magnitud mayor a la que
presenta los esfuerzos producidos por el arco de NiTi.
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Este fendmeno del aumento del estado de esfuerzos producido en el “diente” por
el arco de NiTiCu se presenta por el nivel de deformacién ocurrido en el arco,
este efecto se puede observar en la Fig. 46
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Figura 46. Distribucion 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 46 a y 46 ¢ permiten observar la diferencia en la deformacion de los
dos tipos de arco, el arco de NiTi (Fig. 46 a) se deforma de tal manera que solo
hace contacto con una de las bandas que impiden que el arco salga del slot,
mientras que la deformacién del arco de NiTiCu es tal que hace contacto con las
dos bandas del bracket que impiden que el arco se salga, lo que conlleva a un
aumento en el estado de esfuerzos en la estructura bilogica. La figura46 by 46
d permite apreciar el comportamiento de los esfuerzos generados por el contacto
entre el bracket y el arco, evidenciando que el arco de NiTiCu (Fig. 46 ¢) 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. 46b) se observa que la
magnitud de esfuerzos es mayor pero no son constantes en el tiempo y oscilan
alrededor de 400 Mpa — 490 Mpa, lo que conlleva a un aumento de los esfuerzos
en el “diente”.
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La figura 47. Da a conocer en detalle la comparacién y distribucion de esfuerzos
en el “diente” 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 “diente” se aumenta por una mayor deformacién en el NiTiCu.
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Figura 47. Distribucion de esfuerzos diente a. Diente vista frontal y
posterior arco de NiTi. b. Diente vista frontal y posterior arco de NiTiCu.

UNIDAD DENTOALVEOLAR NORMAL - ESFUERZOS EN EL HUESO
TRABECULAR

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
ortodéntico). La Fig. 7 muestra el comportamiento de los esfuerzos presentes en
el “hueso trabecular”, en cada uno de estos procesos se utilizé un arco de NiTi
(linea azul) y un arco de NiTiCu (linea naranja).
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Grafica 7 Comportamiento del esfuerzo en el “hueso trabecular’ durante el
tratamiento de ortodoncia. La grafica muestra en el eje (y) el valor de los
esfuerzos y en el gje (x) pseudotiempo utilizado para el an4lisis (no es el tiempo
que dura el tratamiento).

Los resultados presentados en |a grafica 7 evidencia que el estado de esfuerzos
en el “hueso trabecular” presentes en el instante de llevar el arco a la posicién
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
trabecular” de 14 Kpa, mientras que en el arco de NiTi produce un esfuerzo de
13 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 1.4 (s), en
donde comienzan a descender por el retorno del arco a su posicién inicial. En el
alambre de NiTiCu se puede observar que a media 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 14 Kpa, una
magnitud mayor a la que presenta los esfuerzos producidos por el arco de NiTi.

Este fenémeno del aumento del estado de esfuerzos producido en el “hueso
trabecular” por el arco de NiTiCu se presenta por el nivel de deformacién
ocurrido en el arco, este efecto se puede observar en la Fig. 48
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Figura 48 Distribucion 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 ¢. arco de
NiTiCu d. grafica esfuerzos en el bracket arco NiTiCu.

Las figuras 48 a y 48 ¢ permiten observar la diferencia en la deformacién de los
dos tipos de arco, el arco de NiTi (Fig. 48a) se deforma de tal manera que solo
hace contacto con una de las bandas que impiden que el arco salga del slot,
mientras que la deformacién del arco de NiTiCu es tal que hace contacto con las
dos bandas del bracket que impiden que el arco se salga, lo que conlleva a un
aumento en el estado de esfuerzos en la estructura bilégica. La figura 8b y 8d
permite apreciar el comportamiento de los esfuerzos generados por el contacto
entre el bracket y el arco, evidenciando que el arco de NiTiCu (Fig. 48c) 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. 48 b) se observa que la
magnitud de esfuerzos es mayor pero no son constantes en el tiempo y oscilan
alrededor de 400 Mpa - 490 Mpa, lo que conlleva a un aumento de los esfuerzos

en el “hueso trabecular’.

La figura 49. Da a conocer en detalle la comparacion y distribucion de esfuerzos
en el “hueso trabecular” 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
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el estado de esfuerzos en el “hueso trabecular” se aumenta por una mayor
deformacion en el NiTiCu.
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Figura 49 Distribuciéon de esfuerzos “hueso trabecular” a. hueso trabecular
arco de NiTi. b. hueso trabecular vista frontal y posterior arco de NiTiCu.

UNIDAD DENTOALVEOLAR NORMAL - ESFUERZOS EN EL HUESO
CORTICAL

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 accién del arco deformado sobre la estructura dental (tratamiento
ortodoéntico). La Fig. 10 muestra el comportamiento de los esfuerzos presentes
en el “hueso cortical”, en cada uno de estos procesos se utilizé un arco de NiTi
(linea azul) y un arco de NiTiCu (linea naranja).
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Grafica 8 Comportamiento del esfuerzo en el “hueso cortical” durante el
tratamiento de ortodoncia. La grafica muestra en el eje (y) el valor de los
esfuerzos y en el eje (x) pseudotiempo utilizado para el analisis (no es el tiempo
que dura el tratamiento).

Los resultados presentados en la grafica 8 evidencia que el estado de esfuerzos
en el “hueso cortical” presentes en el instante de llevar el arco a la posicién
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 media 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.

Este fenémeno del aumento del estado de esfuerzos producido en el “hueso
cortical” por el arco de NiTiCu se presenta por el nivel de deformacién ocurrido
en el arco, este efect se puede observar en la Fig. 50
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Figura 50 Distribucién 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 ¢. arco de
NiTiCu d. grafica esfuerzos en el bracket arco NiTiCu.

Las figuras 50 a y 50 ¢ permiten observar la diferencia en la deformacién de los
dos tipos de arco, el arco de NiTi (Fig. 50 a) se deforma de tal manera que solo
hace contacto con una de las bandas que impiden que el arco salga del slot,
mientras que la deformacion del arco de NiTiCu es tal que hace contacto con las
dos bandas del bracket que impiden que el arco se salga, lo que conlleva a un
aumento en el estado de esfuerzos en la estructura bilégica. La figura 50 b y 50
d permite apreciar el comportamiento de los esfuerzos generados por el contacto
entre el bracket y el arco, evidenciando que el arco de NiTiCu (Fig. 50 ¢) 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. 50 b) se observa que la
magnitud de esfuerzos es mayor pero no son constantes en el tiempo y oscilan
alrededor de 400 Mpa - 490 Mpa, lo que conlleva a un aumento de los esfuerzos
en el “hueso cortical”. La figura 51. Da a conocer en detalle la comparaciéon y
distribucién 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 deformacién en el NiTiCu.
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Figura 51 Distribucién de esfuerzos “hueso cortical” a. hueso cortical arco de

1

NiTi. b. hueso cortical arco de NiTiCu.

UNIDAD DENTOALVEOLAR RAIZ CORTA - ESFUERZOS LPD

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 accién del arco deformado sobre la estructura dental (tratamiento
ortodéntico). La grafica muestra el comportamiento de los esfuerzos presentes
en el LPD, en cada uno de estos procesos se utilizé un arco de NiTi (linea azul)

y un arco de NiTiCu (linea naranja).
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Grafica 9 Comportamiento del esfuerzo en el LPD durante el tratamiento de
ortodoncia. La grafica muestra en el eje (y) el valor de los esfuerzos y en el eje
(x) pseudotiempo utilizado para el analisis (no es el tiempo que dura el
tratamiento).

Los resultados presentados en la grafica 9 evidencia que el estado de esfuerzos
en el LPD presentes en el instante de llevar el arco a la posicién deformada, es
menor para el arco de NiTiCu que para el arco de NiTi. En esta posicién el arco
de NiTiCu produce un esfuerzo maximo en el LPD 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 media 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.

Este fendmeno del aumento del estado de esfuerzos producido en el LPD por el
arco de NiTiCu se presenta por el nivel de deformacion ocurrido en el arco, este
efecto se puede observar en la Fig. 52
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Figura 52 Distribucion de esfuerzos en el Bracket por efecto de la deformacién
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 52 a y 52 ¢ permiten observar la diferencia en la deformacién de los
dos tipos de arco, el arco de NiTi (52. 14a) se deforma de tal manera que solo
hace contacto con una de las bandas que impiden que el arco salga del slot,
mientras que la deformacioén del arco de NiTiCu es tal que hace contacto con las
dos bandas del bracket que impiden que el arco se salga, lo que conlleva a un
aumento en el estado de esfuerzos en la estructura bilégica. La figura 52b y 52
d permite apreciar el comportamiento de los esfuerzos generados por el contacto
entre el bracket y el arco, evidenciando que el arco de NiTiCu (Fig. 52c) 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. 54 b) se observa
que la magnitud de esfuerzos es mayor pero no son constantes en el tiempo y
oscilan alrededor de 400 Mpa — 490 Mpa, lo que conlleva a un aumento de los
esfuerzos en el LPD. La figura 53 Da a conocer en detalle la comparacion y
distribucién de esfuerzos en el LPD 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 LPD se aumenta por una mayor
deformacién en el NiTiCu.
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Figura 53 Distribucion de esfuerzos LPD a. LPD vista frontal arco de NiTi. b.
LPD vista posterior arco de NiTi. c. corte seccion LPD arco de NiTi. d. LPD vista
frontal arco de NiTiCu e. LPD vista posterior arco de NiTi. f. corte de seccion LPD
arco de NiTiCu.

UNIDAD DENTOALVEOLAR RAIZ CORTA - ESFUERZOS EN EL DIENTE

El modelo realizado fue desarrollado en dos procesos de carga, el primero
relacionado con el proceso de instalacién del arco de ortodoncia, y el segundo
con la accién del arco deformado sobre la estructura dental (tratamiento
ortodéntico). La Fig. 16 muestra el comportamiento de los esfuerzos presentes
en el “diente”, en cada uno de estos procesos se utilizé un arco de NiTi (linea
azul) y un arco de NiTiCu (linea naranja).
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Grafica 10 Comportamiento del esfuerzo en el “diente” durante el tratamiento
de ortodoncia. La grafica muestra en el eje (y) el valor de los esfuerzos y en el
eje (x) pseudotiempo utilizado para el analisis (no es el tiempo que dura el
tratamiento).

Los resultados presentados en la Fig. 16 se evidencia que el estado de esfuerzos
en el “diente” presentes en el instante de llevar el arco a la posicién deformada,
para el arco de NiTiCu y el arco de NiTi son semejantes, aunque para la posicion
del arco de NiTiCu se produce un esfuerzo maximo en el “diente” de 4474 Kpa,
mientras que en el arco de NiTi produce un esfuerzo de 4471 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 1.33 (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 media 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 4474 Kpa, una
magnitud mayor a la que presenta los esfuerzos producidos por el arco de NiTi.

Este fenédmeno del aumento del estado de esfuerzos producido en el “diente”
por el arco de NiTiCu se presenta por el nivel de deformacién ocurrido en el arco,
este efecto se puede observar en la Fig. 54
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Figura 54 Distribucion 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 17a y 17¢ permiten observar la diferencia en la deformacién de los
dos tipos de arco, el arco de NiTi (Fig. 17a) se deforma de tal manera que solo
hace contacto con una de las bandas que impiden que el arco salga del slot, de
igual forma el arco de NiTiCu hace contacto con una de las bandas del bracket
que impiden que el arco se salga, lo que conlleva a un estado semejante en el
estado de esfuerzos de la estructura bilégica. La figura 17b y 17d permite
apreciar el comportamiento de los esfuerzos generados por el contacto entre el
bracket y el arco, evidenciando que el arco de NiTiCu (Fig. 17¢c) 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. 17b) se observa que
la magnitud de esfuerzos es mayor pero no son constantes en el tiempo y oscilan
alrededor de 400 Mpa — 450 Mpa, lo que conlleva a un aumento de los esfuerzos
en el “diente”. La figura 18. Da a conocer en detalle la comparaciéon y
distribucién de esfuerzos en el “diente” para un pseudotiempo de 1 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 LPD se aumenta por una mayor
deformacién en el NiTiCu.
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Figura 55 Distribucion de esfuerzos diente a. Diente vista frontal y posterior arco
de NiTi. b. Diente vista frontal y posterior arco de NiTiCu.

UNIDAD DENTOALVEOLAR RAIZ CORTA - ESFUERZOS EN EL HUESO
TRABECULAR

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 accién del arco deformado sobre la estructura dental (tratamiento
ortodéntico). La grafica 11 muestra el comportamiento de los esfuerzos
presentes en el “hueso trabecular”, en cada uno de estos procesos se utilizd un
arco de NiTi (linea azul) y un arco de NiTiCu (linea naranja).

H. TRABECUCLAR ESFUERZOS - UDA RIZ CORTA
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Grafica 11 Comportamiento del esfuerzo en el “hueso trabecular” durante el
tratamiento de ortodoncia. La grafica muestra en el eje (y) el valor de los

81



esfuerzos y en el eje (x) pseudotiempo utilizado para el analisis (no es el tiempo

que dura el tratamiento).

Los resultados presentados en la grafica 11 evidencia que el estado de
esfuerzos en el “hueso trabecular” presentes en el instante de llevar el arco a
la posicién 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 LPD de
11 Kpa, mientras que en el arco de NiTi produce un esfuerzo de 10 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 media 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 11 Kpa, una magnitud mayor a la
que presenta los esfuerzos producidos por el arco de NiTi.

Este fendmeno del aumento del estado de esfuerzos producido en el “hueso
trabecular” por el arco de NiTiCu se presenta por el nivel de deformacion ocurrido
en el arco, este efecto se puede observar en la Fig. 56
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Figura 56 Distribucion de esfuerzos en el Bracket por efecto de la deformacién
del arco a. arco de NiTi b. grafica esfuerzos en el bracket arco NiTi t ¢. arco de
NiTiCu d. grafica esfuerzos en el bracket arco NiTiCu
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Las figuras 56a y 56¢ permiten observar la diferencia en la deformacién de los
dos tipos de arco, el arco de NiTi (Fig. 56a) se deforma de tal manera que solo
hace contacto con una de las bandas que impiden que el arco salga del slot,
mientras que la deformacion del arco de NiTiCu es tal que hace contacto con las
dos bandas del bracket que impiden que el arco se salga, lo que conlleva a un
aumento en el estado de esfuerzos en la estructura bilégica. La figura 56b y 56d
permite apreciar el comportamiento de los esfuerzos generados por el contacto
entre el bracket y el arco, evidenciando que el arco de NiTiCu (Fig. 56c) 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. 56b) se observa
que la magnitud de esfuerzos es mayor pero no son constantes en el tiempo y
oscilan alrededor de 400 Mpa - 450 Mpa, lo que conlleva a un aumento de los
esfuerzos en el “hueso trabecular”. La figura 57. Da a conocer en detalle la
comparaciéon y distribucion de esfuerzos en el “hueso trabecular” 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
trabecular” se aumenta por una mayor deformacién en el NiTiCu.
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Figura 57 Distribucion de esfuerzos “hueso trabecular” a. hueso trabecular arco
de NiTi. b. hueso trabecular vista frontal y posterior arco de NiTiCu.

83



UNIDAD DENTOALVEOLAR RAiZ CORTA - ESFUERZOS EN EL HUESO
CORTICAL

El modelo realizado fue desarrollado en dos procesos de carga, el primero
relacionado con el proceso de instalaciéon del arco de ortodoncia, y el segundo
con la accion del arco deformado sobre la estructura dental (tratamiento
ortodontico). La grafica 12 muestra el comportamiento de los esfuerzos
presentes en el “hueso cortical”, en cada uno de estos procesos se utilizé un
arco de NiTi (linea azul) y un arco de NiTiCu (linea naranja).

H. CORTICAL ESFUERZOS - UDA RAIZ CORTA

g

PROCESO DE INSTALACION |TRATAMIENTO ORTODONTICO
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Grafica 12 Comportamiento del esfuerzo en el “hueso cortical” durante el
tratamiento de ortodoncia. La grafica muestra en el eje (y) el valor de los
esfuerzos y en el eje (x) pseudotiempo utilizado para el analisis (no es el tiempo
que dura el tratamiento).

Los resultados presentados en la grafica 22 evidencia que el estado de
esfuerzos en el “hueso cortical” presentes en el instante de llevar el arco a la
posicién deformada, es menor para el arco de NiTiCu que para el arco de NiTi.
En esta posicién 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 posicion inicial. En el alambre
de NiTiCu se puede observar que a media que el arco recupera su geometria
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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.

Este fenébmeno del aumento del estado de esfuerzos producido en el “hueso
cortical” por el arco de NiTiCu se presenta por el nivel de deformaciéon ocurrido
en el arco, este efecto se puede observar en la Fig. 58

[MPa)

(MPa)

Figura 58 Distribucion 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 ¢. arco de
NiTiCu d. grafica esfuerzos en el bracket arco NiTiCu.

Las figuras 58a y 58c permiten observar la diferencia en la deformacién de los
dos tipos de arco, el arco de NiTi (Fig. 58a) se deforma de tal manera que solo
hace contacto con una de las bandas que impiden que el arco salga del slot,
mientras que la deformacién del arco de NiTiCu es tal que hace contacto con las
dos bandas del bracket que impiden que el arco se salga, lo que conlleva a un
aumento en el estado de esfuerzos en la estructura bilégica. La figura 58b y 58d
permite apreciar el comportamiento de los esfuerzos generados por el contacto
entre el bracket y el arco, evidenciando que el arco de NiTiCu (Fig. 58c) 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. 58b) se observa
que la magnitud de esfuerzos es mayor pero no son constantes en el tiempo y
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oscilan alrededor de 400 Mpa — 450 Mpa, lo que conlleva a un aumento de los

esfuerzos en el “hueso cortical”.

La figura 24. Da a conocer en detalle la comparacion y distribucién de esfuerzos
en el “hueso cortical” para un pseudotiempo de 1.6875 usando arcos de NiTiy
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
deformacién en el NiTiCu.
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Figura 59 Distribucion de esfuerzos “hueso cortical” a. hueso cortical arco de

NiTi. b. hueso cortical arco de NiTiCu.

UNIDAD DENTOALVEOLAR PERIODONTO DISMINUIDO - ESFUERZOS EN
EL LPD

UNIDAD DENTOALVEOLAR NORMAL - ESFUERZOS LPD

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 accién del arco deformado sobre la estructura dental (tratamiento
ortodéntico). La grafica 13 muestra el comportamiento de los esfuerzos
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presentes en el LPD, en cada uno de estos procesos se utilizé un arco de NiTi

(linea azul) y un arco de NiTiCu (linea naranja).

ESFUERZOS LPD - UDA P. DISMINUIDO
PROCESO DE INSTALACION TRATAMIENTO ORTODONTICO

—NiTi
——NiTiCu

is]

Grafica 13 Comportamiento del esfuerzo en el LPD durante el tratamiento de
ortodoncia. La grafica muestra en el eje (y) el valor de los esfuerzos y en el eje
(x) pseudotiempo utilizado para el analisis (no es el tiempo que dura el
tratamiento).

Los resultados presentados en la grafica 13 evidencia que el estado de
esfuerzos en el LPD 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 LPD 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 posicién inicial. En el alambre
de NiTiCu se puede observar que a media 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.

Este fendmeno del aumento del estado de esfuerzos producido en el LPD por el
arco de NiTiCu se presenta por el nivel de deformacién ocurrido en el arco, este
efecto se puede observar en la Fig. 60
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Figura 60. Distribucion 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 26a y 26¢ permiten observar la diferencia en la deformacién de los
dos tipos de arco, el arco de NiTi (Fig. 60a) se deforma de tal manera que solo
hace contacto con una de las bandas que impiden que el arco salga del slot,
mientras que la deformacién del arco de NiTiCu es tal que hace contacto con las
dos bandas del bracket que impiden que el arco se salga, lo que conlleva a un
aumento en el estado de esfuerzos en la estructura bil6gica. La figura 60b y 60d
permite apreciar el comportamiento de los esfuerzos generados por el contacto
entre el bracket y el arco, evidenciando que el arco de NiTiCu (Fig. 60c) 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. 60b) se observa
que la magnitud de esfuerzos es mayor pero no son constantes en el tiempo y
oscilan alrededor de 400 Mpa — 480 Mpa, lo que conlleva a un aumento de los
esfuerzos en el LPD.

La figura 61. Da a conocer en detalle la comparacion y distribucién de esfuerzos
en el LPD 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 LPD se aumenta por una mayor deformacién en el NiTiCu.
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Figura 61. Distribucién de esfuerzos LPD a. LPD vista frontal arco de NiTi. b.
LPD vista posterior arco de NiTi. ¢. corte de seccion LPD arco de NiTi. d. LPD
vista frontal arco de NiTiCu. e. LPD vista posterior arco de NiTiCu f. corte de
seccion LPD arco de NiTiCu.

UNIDAD DENTOALVEOLAR PERIODONTO DISMINUIDO - ESFUERZOS EN
EL DIENTE

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 accién del arco deformado sobre la estructura dental (tratamiento
ortodontico). La grafica 14 muestra el comportamiento de los esfuerzos
presentes en el “diente”, en cada uno de estos procesos se utilizé un arco de
NiTi (linea azul) y un arco de NiTiCu (linea naranja).
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Grafica 14 Comportamiento del esfuerzo en el “diente” durante el tratamiento de
ortodoncia. La grafica muestra en el gje (y) el valor de los esfuerzos y en el eje
(x) pseudotiempo utilizado para el analisis (no es el tiempo que dura el
tratamiento).

Los resultados presentados en la grafica 14 Evidencia que el estado de
esfuerzos en el “diente” presentes en el instante de llevar el arco a la posicién
deformada, es menor para el arco de NiTiCu que para el arco de NiTi. En esta
posicién el arco de NiTiCu produce un esfuerzo maximo en el “diente” de 1477
Kpa, mientras que en el arco de NiTi produce un esfuerzo de 1446 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 media 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 1477 Kpa, una magnitud mayor a la
que presenta los esfuerzos producidos por el arco de NiTi.

Este fenébmeno del aumento del estado de esfuerzos producido en el “diente” por
el arco de NiTiCu se presenta por el nivel de deformacién ocurrido en el arco,
este efecto se puede observar en la Fig. 62
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Figura 62 Distribucion de esfuerzos en el Bracket por efecto de la deformacién
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 62a y 62¢c permiten observar la diferencia en la deformacion de los
dos tipos de arco, el arco de NiTi (Fig. 62a) se deforma de tal manera que solo
hace contacto con una de las bandas que impiden que el arco salga del slot,
mientras que la deformacién del arco de NiTiCu es tal que hace contacto con las
dos bandas del bracket que impiden que el arco se salga, lo que conlleva a un
aumento en el estado de esfuerzos en la estructura bildgica. La figura 62b y 62d
permite apreciar el comportamiento de los esfuerzos generados por el contacto
entre el bracket y el arco, evidenciando que el arco de NiTiCu (Fig. 62c) 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. 62b) se observa
que la magnitud de esfuerzos es mayor pero no son constantes en el tiempo y
oscilan alrededor de 400 Mpa — 480 Mpa, lo que conlleva a un aumento de los
esfuerzos en el “diente”.

La figura 63. Da a conocer en detalle la comparacién y distribucién de esfuerzos
en el “diente” 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 “diente” se aumenta por una mayor deformacién en el NiTiCu.
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Figura 63. Distribucion de esfuerzos diente a. Diente vista frontal y posterior arco
de NiTi. b. Diente vista frontal y posterior arco de NiTiCu.

UNIDAD DENTOALVEOLAR PERIODONTO DISMINUIDO - ESFUERZOS EN
EL HUESO TRABECULAR

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
ortodontico). La grafica 15 muestra el comportamiento de los esfuerzos
presentes en el “hueso trabecular”, en cada uno de estos procesos se utilizé
un arco de NiTi (linea azul) y un arco de NiTiCu (linea naranja).

ESFUERZO H. TRABECULAR - UDA P. DISMINUIDO
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Grafica 15 Comportamiento del esfuerzo en el “hueso trabecular” durante el
tratamiento de ortodoncia. La grafica muestra en el eje (y) el valor de los
esfuerzos y en el eje (x) pseudotiempo utilizado para el analisis (no es el tiempo
que dura el tratamiento).
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Los resultados presentados en la grafica 15 evidencia que el estado de
esfuerzos en el “hueso trabecular” presentes en el instante de llevar el arco a
la posiciéon deformada, es menor para el arco de NiTiCu que para el arco de NiTi.
En esta posicién el arco de NiTiCu produce un esfuerzo maximo en el “hueso
trabecular” de 18 Kpa, mientras que en el arco de NiTi produce un esfuerzo de
17 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 media 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 18 Kpa, una
magnitud mayor a la que presenta los esfuerzos producidos por el arco de NiTi.

Este fendmeno del aumento del estado de esfuerzos producido en el “diente” por
el arco de NiTiCu se presenta por el nivel de deformacién ocurrido en el arco,
este efecto se puede observar en la Fig. 64
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Figura 64 Distribuciéon de esfuerzos “hueso trabecular” a. hueso trabecular arco
de NiTi. b. hueso trabecular vista frontal y posterior arco de NiTiCu

Las figuras 64a y 64c permiten observar la diferencia en la deformacion de los
dos tipos de arco, el arco de NiTi (Fig. 64a) se deforma de tal manera que solo
hace contacto con una de las bandas que impiden que el arco salga del slot,
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mientras que la deformacion del arco de NiTiCu es tal que hace contacto con las
dos bandas del bracket que impiden que el arco se salga, lo que conlleva a un
aumento en el estado de esfuerzos en la estructura bilogica. La figura 64b y 64d
permite apreciar el comportamiento de los esfuerzos generados por el contacto
entre el bracket y el arco, evidenciando que el arco de NiTiCu (Fig. 64c) 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. 64b) se observa
que la magnitud de esfuerzos es mayor pero no son constantes en el tiempo y
oscilan alrededor de 400 Mpa — 480 Mpa, lo que conlleva a un aumento de los

esfuerzos en el “hueso trabecular”.

La figura 65. Da a conocer en detalle la comparacion y distribucion de esfuerzos
en el “hueso trabecular” 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 trabecular” se aumenta por una mayor
deformacién en el NiTiCu.

B: Perio_diminish_meshY 4TI
Equrvalent (von-Mises) Stress - Trabecular - 2.5
Type: Equivalent fvon-Mises) Rress

Unit: MPa

Time: 1.7589

a.
Custom
Max 0.013158
Mire 2.692¢-11
-
Q
™

B: Perio_diminish_mesh¥ TNiTiCu
Equivalent (von-Mises) Stress « Trabecular - 2.5
Type: Equivalent {von-Mises) Stress

Unit: MPy
l b. -

Figura 65 Distribucion de esfuerzos “hueso trabecular” a. hueso trabecular
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arco de NiTi. b. hueso trabecular vista frontal y posterior arco de NiTiCu.
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UNIDAD DENTOALVEOLAR PERIODONTO DISMINUIDO - ESFUERZOS EN
EL HUESO CORTICAL

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 accién del arco deformado sobre la estructura dental (tratamiento
ortoddntico). La grafica g6 muestra el comportamiento de los esfuerzos
presentes en el “hueso cortical”, en cada uno de estos procesos se utilizé un
arco de NiTi (linea azul) y un arco de NiTiCu (linea naranja).
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Grafica 16 Comportamiento del esfuerzo en el “hueso cortical” durante el
tratamiento de ortodoncia. La grafica muestra en el eje (y) el valor de los
esfuerzos y en el eje (x) pseudotiempo utilizado para el analisis (no es el tiempo
qgue dura el tratamiento).

Los resultados presentados en la grafica 16 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 observar que a media 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 784 Kpa, una
magnitud mayor a la que presenta los esfuerzos producidos por el arco de NiTi.
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Este fendmeno del aumento del estado de esfuerzos producido en el “hueso
cortical” por el arco de NiTiCu se presenta por el nivel de deformacién ocurrido
en el arco, este efecto se puede observar en la Fig. 67

PROCESO DE INSTALACION TRATAMIENTO ORTODONTICO

Figura 67 Distribucion 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 ¢. arco de
NiTiCu d. grafica esfuerzos en el bracket arco NiTiCu.

Las figuras 67a y 67¢ permiten observar la diferencia en la deformacién de los
dos tipos de arco, el arco de NiTi (Fig. 67a) se deforma de tal manera que solo
hace contacto con una de las bandas que impiden que el arco salga del slot,
mientras que la deformacion del arco de NiTiCu es tal que hace contacto con las
dos bandas del bracket que impiden que el arco se salga, lo que conlleva a un
aumento en el estado de esfuerzos en la estructura bil6gica. La figura 67b y 67d
permite apreciar el comportamiento de los esfuerzos generados por el contacto
entre el bracket y el arco, evidenciando que el arco de NiTiCu (Fig. 67¢c) 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. 67b) se observa
que la magnitud de esfuerzos es mayor pero no son constantes en el tiempo y
oscilan alrededor de 400 Mpa — 480 Mpa, lo que conlleva a un aumento de los

esfuerzos en el “hueso cortical”.

La figura 68. Da a conocer en detalle la comparacion y distribucion de esfuerzos
en el “hueso cortical” para un pseudotiempo de 1.7589 usando arcos de NiTiy
NiTiCu, permitiendo visualizar el aumento en este tiempo del estado de
esfuerzos usando los dos diferentes materiales para los arcos, corroborando que
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el estado de esfuerzos en el “hueso cortical” se aumenta por una mayor

deformacién en el NiTiCu.
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Figura 68 Distribucion de esfuerzos “hueso cortical” a. hueso cortical arco de
NiTi. b. hueso cortical arco de NiTiCu.
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4.  DISCUSION

Los niveles de fuerza éptimos para el movimiento dental controlado son de suma
importancia durante el tratamiento de ortodoncia (11, 12)

Ryniewicz y cols. en el 2016 en un estudio donde simularon la intrusién 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. En el bracket encontraron que la mayor
distribucién de esfuerzos estaba en la aleta superior. La distribucién del estrés
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 (28).

Armando Yukio Saga y col.(2016) realizaron un estudio con el objetivo de evaluar
los patrones de distribucion inicial y la magnitud del estrés compresivo en el
ligamento periodontal (PDL) en una simulacién de la intrusion ortodéntica de
incisivos maxilares, considerando los puntos de aplicacién de la fuerza. Los
puntos de aplicacion de fuerza seleccionados fueron: centro del bracket de los
incisivos centrales (CARGA 1); bilateralmente entre los brackets de incisivos
centrales y laterales (CARGA 2); bilateralmente distal a los brackets de los
incisivos laterales (CARGA 3); bilateralmente 7 mm distal al centro de los
brackets de los incisivos laterales (CARGA 4). El mayor esfuerzo de compresién
se concentr6 en la region del apice del ligamento periodontal,
independientemente del punto de aplicacién de la fuerza ortodéntica. En la carga
1 los esfuerzos mas alto se encontraron en el apice (-40.14 MPa) y disminuia
hacia el tercio cervical del ligamento(79).

Estudios realizados por Tooms y Eberhardt en el 2003 mostraron que hay un
patrén de estrés asimétrico sobre el eje longitudinal de la raiz en el ligamento
periodontal en un modelo lineal uniforme en donde el mayor esfuerzo en el
ligamento periodontal esta en el apice y es menor en el margen linguocervical
que en margen vestibulo cervical (80).
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Otros estudios corroboran este patrébn como el de Ferfeca y cols donde el
propésito fue simular las tensiones en el caso de dientes frontales
moderadamente apifiados en el arco dental superior y cuantificar las fuerzas
aplicadas a los dientes con diferentes alambres de NiTi, en donde la maxima
concentracion de esfuerzos en el diente se encuentra en apical de 0.3 MPa y en
el ligamento periodontal en la parte lingual. Concluyeron que entre mayor sea el
modulo elastico del alambre se evidencia mayores concentraciones de esfuerzos
(78).

Parisa y col. en el 2015 realizaron un estudio para evaluar la distribucién del
estrés en el ligamento periodontal de los incisivos maxilares cuando se realiza
diferentes mecanicas de intrusién con mini tornillos por FEA. Se simularon cuatro
condiciones diferentes de mecanica de intrusion. En cada modelo, se aplicd una
fuerza de 25 g a los incisivos maxilares mediante mini tornillos, en donde se
identificaron valores de estrés incrementados en la region apical del incisivo
lateral. Al evaluar por caras el ligamento periodontal en la cara mesial y palatino
el mayor esfuerzo estaba en el tercio apical, en distal y mesial en el tercio
marginal (81).

En el 2001 Peter D. Jeon y col. realizaron un estudio para simular el efecto de la
pérdida de hueso alveolar en el estrés inducido ortodonticamente en el ligamento
periodontal del primer molar superior. Se aplicé una fuerza de 300 gr. en el centro
de las superficies de la corona bucal de los dientes con altura ésea normal y con
pérdida 6sea que oscild entre 2.0 y 6.0 mm. Los resultados de este estudio
indican que se requiere una combinacién de reduccién de la fuerza y aumento
de la relacion M/F (momento-fuerza) para lograr una tensién uniforme en el
ligamento periodontal de un diente con pérdida ésea. La tensiéon en la PDL del
primer molar superior con pérdida 6sea demostré un aumento significativo de la
presion y la concentracion de la tensibn en el PDL debido a la fuerza
ortodéntica(82).

En el presente estudio el esfuerzo maximo en el ligamento periodontal se
presento en el apice y a nivel cervical; en el modelo sano con NiTi los esfuerzos
maximos fueron de 0.073p MPa y 0.083 MPa respectivamente, siendo el valor
general mas alto 0.092 Mpa. En el modelo de NiTiCu los esfuerzos maximos se
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presentaron a nivel del apice de 0.064 MPa y 0.07 MPa en cervical. La diferencia
entre los dos modelos no es altamente significativa. En cuanto al modelo de raiz
corta y periodonto disminuido los esfuerzos maximos también fueron
encontrados a nivel cervical y del tercio apical del ligamento periodontal. En el
modelo de raiz corta los valores de maximo esfuerzo fueron de 0.057 y 0.095
MPa para el modelo de NiTi y para el modelo de NiTiCu fueron de 0.054 y 0.099
MPa, mostrando que no hubo diferencias significativas entre las dos aleaciones.

En el periodonto disminuido la diferencia de los esfuerzos maximos fue
significativa, se observé mayor concentraciéon de esfuerzos en el modelo de NiTi
en el apice de 0093 MPa, comparado con el modelo de NiTiCu, en donde se
encontré un esfuerzo maximo de 0.083 MPa en el tercio apical, en cervical el
esfuerzo maximo se encontré con NiTiCu 0.099 MPa. Al comparar los tres
modelos se evidencia que los esfuerzos maximos son mayores en raiz corta a
nivel cervical tanto para NiTi como para NiTiCu. En el periodonto disminuido se
presentd el esfuerzo maximo a nivel del apice comparado con el modelo sano y
de raiz corta, asi como también el esfuerzo maximo aumento a nivel cervical; a
medida que va disminuyendo el nivel de insercion ésea, los mayores esfuerzos
sobre el ligamento periodontal se encuentran sobre la region cervical. Para el
caso del NiTi el esfuerzo maximo fue de 0.0018MPa mientras que para el NiTiCu
fue de 0.0028, lo que indica que fue mayor para el modelo con NiTiCu, esto es
contrario a literatura y se puede explicar porque hay una mayor deformacion del
arco con NiTiCu que con NiTi, sin embargo, se recomienda realizar mas estudios
para explorar este comportamiento.

Los huesos contienen caracteristicas de concentracion de estrés, tales como
vacios y defectos naturales, pequenias fallas como las lagunas pueden reducir la
concentracién de estrés (83).

En el estudio de Souza y col. en 2015 se evidencio que el valor maximo de
concentracion de estrés en el hueso cortical para la intrusiéon dental utilizando
una férula con arco de NITI fue de 18.3 MPa y que la concentraciéon de presién
es mas baja en comparacién con otros materiales como acero y TMA.

En el hueso esponjoso, el valor maximo de concentracion de estrés fue de 4.1
MPa, al igual que con el hueso cortical, la region de mayor concentraciéon de
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tension ocurrié en el hueso esponjoso en la regién apical del diente. Los valores
de concentracion de presiébn minima mostraron un valor 23.2 MPa, La mayor
concentracion de tensién se produjo en la regidn apical del diente (51).

En 2016 Gélvez y col. estudiaron el efecto de las fuerzas oclusales sobre el
periodonto y encontraron diferencias significativas en la distribucién de esfuerzos
en el hueso cortical de acuerdo con el tipo de diente que fuera sometido a una
fuerza, en el caso de los incisivos la media para el hueso esponjoso fue de
25,6MPa, mientras que para el cortical fue de 0,04 MPa. (84).

En el caso del presente estudio en el modelo sano, para el hueso cortical el valor
maximo de concentracion de esfuerzos con NiTi fue de 0.64 MPa y para el hueso
trabecular fue de 0.02 MPa estos resultados se asemejan con los referenciados
en los anteriores estudios donde se registra que hay una mayor concentracion
de esfuerzos en el hueso cortical que en el trabecular.

Respecto a la ubicacién anatémica de dichos esfuerzos también 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.

Al comparar los valores del hueso cortical en las diferentes condiciones de base
y con arco NiTi se encuentra: valor maximo de concentraciéon de esfuerzos UDA
sana para el hueso trabecular 0.02 MPa, para el hueso cortical 0.64 MPa, para
el modelo de periodonto disminuido en hueso trabecular 0.02 MPa , en el cortical
1.13 MPa, para el modelo de raiz corta 0,01 MPa en el hueso trabecular y 0.85
MPa en el cortical .

Al comparar los valores del hueso cortical en las diferentes condiciones de base
y con arco NiTiCu se encontrd: valor maximo de concentracion de esfuerzos UDA
sana para el hueso trabecular 0.01MPa, para el hueso cortical 0.53 MPa, para el
modelo de periodonto disminuido en hueso trabecular 0.02 MPa, en el cortical
0.96 MPa, para el modelo de raiz corta 0,01 MPa en el hueso trabecular y
0.76 MPa en el cortical.
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En todas las condiciones de base se obtuvieron valores menores de
concentracion de esfuerzos en hueso cortical y trabecular con el uso de NiTiCu
que con el uso de NiTi clasico, como lo reporta la literatura (85).

Cobo y cols en 1996 valoraron el estrés en la UDA con una cupla cuando existe
una pérdida 6sea, simularon 4 modelos con elementos finitos con pérdida 6sea
de 2, 4, 6 y 8 mm, encontraron que el mayor estrés estaba concentrado en
cervical y a medida que aumentaba la pérdida 6sea se hacia mas apical e
incrementaba la concentracion de estrés. Al compararlo con los resultados de
este estudio se corrobora que con la pérdida 6sea se incrementa la
concentraciéon del estrés, pero al ser un movimiento diferente al realizado la
concentracion del estrés se mostr6 en diferentes zonas de la raiz, en el presente
estudio se presenté en el tercio medio apical por palatino la mayor concentraciéon
de estrés en el modelo del diente con periodonto disminuido (86)

Viecilli y cols en el 2008 evaluaron las direcciones predominantes de tensién y
compresion en las estructuras alveolares de un canino que es distalizado e
inclinado a la zona de un premolar, la mayor concentraciéon de esfuerzos la
encontraron en el tercio medio apical hacia distal en el lado de tensién en la
traslaciéon y en un movimiento de inclinacion en la parte apical mesial de la raiz
(87).

Rudolph y cols en el 2001, realizaron un estudio en donde determinaron cuales
eran las fuerzas ortodénticas que causaban mayor estrés en el apice de un
incisivo central superior, encontraron que las fuerzas intrusivas, extrusivas y de
rotacion se concentraban en el apice, el movimiento de inclinacién en la cresta
alveolar y de traslaciéon a lo largo del ligamento, pero mas concentrado en la
cresta alveolar. Al evaluar el tipo de fuerza, magnitud y estrés en el apice
encontraron que en un movimiento de cuerpo la magnitud era de 25 gry el estrés
de 0.0013 N/mm?2, en un movimiento de inclinacién y rotacién la magnitud era de
50 gr con un estrés de 0.0013 N/mm?2en un movimiento de intrusion la magnitud
era de 25 gr con un estrés de 0.0017 N/mm? en la extrusion la fuerza era de 50
gr con el mismo estrés de la intrusion ellos concluyeron que el movimiento de
intrusion y extrusion generaban mayor estrés en el apice (88).
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En los resultados de este estudio en el modelo del diente sano, la concentracion
de esfuerzos con NiTi fue de 1.13 MPa y en el NiTiCu de 0.96 MPa, en el diente
con raiz corta fueron para el NiTi de 4,76 MPa y en el NiTiCu 4,73 MPa y en el
periodonto disminuido en el NiTi de 1,7 MPa y NiTiCu 1.5 MPa. En la ubicacién
anatomica se encontré en el tercio medio apical. Al igual que las demas
estructuras de la UDA se obtienen valores menores de concentracién de
esfuerzos en hueso cortical y trabecular con el uso de NiTiCu que con el uso de
NiTi clasico, como lo reporta la literatura.

5. CONCLUSIONES

Al realizar la simulacién con FEA con las mismas condiciones de frontera, en la
UDA sana ,periodonto disminuido y con raiz corta el NiTiCu presento menores
esfuerzos y deformaciones con respecto al NiTi clasico, estos resultados
corroboran los obtenidos en estudios previos, demostrando que los dos tipos
de aleaciones pueden ser usados  en pacientes sanos y con condiciones de
base como periodonto disminuido y raiz corta, sin embargo, el NiTiCu puede
proporcionar mayores beneficios a nivel clinico.

6. RECOMENDACIONES

Se recomienda realizar futuros estudios para corroborar los valores de esfuerzos
y deformaciones en la UDA con periodonto disminuido utilizando NiTiCu,
adicional estudiar el comportamiento de los esfuerzos y deformaciones
simulando las propiedades térmicas del material con memoria de forma.
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