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RESUMEN

Introduccion: El disefio personalizado de protesis temporomandibulares con herramientas
CAD-CAM y su fabricacién con tecnologias aditivas 3D o CNC permite ajustes en el radio de
curvatura sagital de la protesis en la fosa glenoidea. Estos modelos protésicos personalizados
no se clasifican en los tipos autorizados por la FDA, lo que implica que el disefio de la protesis
queda a cargo de la experiencia o criterios del ingeniero a cargo. Por defecto, la mayoria de los
disefios personalizados se realizan bajo el concepto de bisagra rotatoria que solo permite la
rotacion mandibular y restringen la traslacion. El presente trabajo de investigacion utilizo el
método de los elementos finitos (FEM) para analizar la influencia mecéanica del radio de
curvatura sagital en una protesis de la articulacién temporomandibular. Se examinaron los
efectos de factores como el plano oclusal, la orientacién personalizada de las fuerzas
musculares, la ubicacion del centro de giro, la forma de la superficie de contacto y el angulo
de carga en los esfuerzos de la protesis a nivel de la superficie articular.

Materiales y métodos: Se realizo la reconstruccion tridimensional de la articulacion Temporo
mandibular de dos pacientes. El primero con indicacién de cirugia ortognatica, con mordida
clase 11y plano oclusal alto. El otro con absorcion 6sea condilar, con mordida clase 11'y plano
oclusal bajo. Se disefiaron protesis temporomandibulares con diferentes radios de curvatura
sagital a nivel de la bisagra rotatoria en funcion del plano oclusal, la orientacion personalizada
de los musculos, el angulo de Claire y la direccion de la fuerza de carga a nivel del segundo
molar izquierdo. Posteriormente, utilizando el FEM se evaluaron los esfuerzos mecanicos y la
traslacion cinematica, basados en las condiciones de contorno, restricciones propias de la
articulacion, propiedades mecéanicas dseas, y de tejidos blandos.

Resultados: El disefio con el radio de curvatura semicircular restringid los desplazamientos
sagitales de la cabeza condilar protésica e incrementd los esfuerzos sobre la superficie articular.
En contraste, los disefios con radios de curvatura elipticos mejoraron la traslacion del
componente condilar protésico en un 45% vy redujeron los esfuerzos de Von Mises y los
esfuerzos principales minimos en un 50% con respecto al disefio semicircular. Por tanto, estos
implantes se acercaron a una condicién funcional mas anatémica.

Palabras clave: Disefio de protesis ATM, Esfuerzos mecanicos protesis ATM, Cinematica
protesis ATM.



INTRODUCCION

La articulacion temporomandibular (ATM) es una de las méas complejas del sistema articular,
ya que proporciona dos movimientos principales: rotacion y traslacion. La fuerza de reaccion
en la articulacion es funcién de las superficies de contacto, la relacion entre los musculos vy el
tejido dseo y la inclinacidn del plano oclusal. Las principales funciones de la ATM son apoyar
los procesos de comunicacion y de alimentacion, de alli su importancia en la evolucion y

supervivencia del ser humano (Alomar, 2006).

Alrededor del 30 % de la poblacion presenta en algin momento de su vida desordenes
temporomandibulares, los cuales son ocasionados principalmente por luxaciones del disco
articular y en proporciones menores por luxaciones Oseas, tumores, artritis reumatoidea,
fracturas irreparables de la cabeza condilar y anquilosis bilateral. Solo un porcentaje menor al
1 % (Widmark, 1997) se somete a procedimientos quirirgicos como artroscopia, discopexias
y artroplastias articulares para corregir principalmente sintomas de dolor cronico,

imposibilidad de dieta alimenticia y arco de apertura bucal disminuidos.

La protesis de la ATM se utiliza para reconstruir mecanicamente la articulacion, su objetivo es
reducir el dolor cronico, evitar la luxacion recidiva en arcada y mejorar los &ngulos de abertura
mandibular para comer y para hablar (Van Loon V., 2000) . Estd compuesta por una placa de
titanio, con una superficie en espejo o ultra pulida de cromo cobalto que permite un movimiento

relativo controlado entre la fosa glenoidea de polietileno de ultra alto peso molecular.

Entre 1960 y 1990, se fabricaron implantes ATM con diferentes biomateriales como
Polimetilmetacrilato (PMMA) (Christensen, 1963), metal (Ramos As, 2015), y vitek proplast—
teflon. Estos implantes fueron retirados del mercado ya que inducian deterioro masivo en las
articulaciones (Mercuri LG, 1996) .En consecuencia, la tendencia actual se orienta a realizar
implantes a la medida del paciente por medio de herramienta CAD/CAM con biomateriales

como el polietileno, titanio y cromo cobalto.

Desde el afio 2000 se usan dos tipos de protesis a la medida (Figura 1). En primer lugar, la TMJ
concept (Techmedical, Ventura, California, USA) que cuenta con permiso de la Federal Drug
Administracion (F.D.A) desde 1999 y alrededor de 20 afios de seguimiento clinico con estudios
de supervivencia del 98% a 10 afios (Speculand B, 2000). En segundo lugar, la protesis Walter
Lorenz (Biomet Jacksonville, FL, USA) que cuenta con permiso de la FDA desde 1995 y



alrededor de 25 afios de seguimiento clinico y estudios de superveniencia con mas de 96% a
10 afios (Leandro LF, 2013).

Figura 1 Izquierda: Disefio protesis Walter Lorenz, Derecha: Disefio de Protesis TMJ

concepts, fuente de (Komistec, 1996)

Con el advenimiento de la impresion 3D y la digitalizacion de iméagenes médicas, han salido al
mercado nuevas prétesis ATM personalizadas respaldadas por diferentes grupos de
investigacion. Estos nuevos implantes estan basados en la prétesis de TMJ concepts o Walter
Lorenz, pero incorporan variantes con base en recomendaciones de experimentados cirujanos
e ingenieros (Philip, 2019). En estos disefios, las modificaciones de la superficie de contacto
entre el condilo y la fosa protésica no son reportadas en la mayoria de los casos, lo que dificulta

el andlisis de los resultados clinicos y mecanicos de estos implantes.

Especificamente, los disefios de la superficie articular protésica estan basados en el principio
de bisagra pura con una parte cdncava (cabeza condilar protésica) y una convexa (fosa
glenoidea protésica). En consecuencia, estos disefios no permiten la traslacion del céndilo
protésico en apertura bucal (Komistec, 1996) ni tienen en cuenta las propiedades musculares
propias de cada paciente, ni el centro de giro protésico, ni mucho menos el angulo del plano

oclusal respecto al plano de Frankfort.

Diferentes estudios han corroborado la influencia de los musculos oclusores de la mandibula,
el angulo anatomico (32°) formado entre la eminencia glenoidea y el plano oclusal ATM
(Claire E, 2011) (Nickel JC, 1989), la determinacion del centro de giro protésico (Van Loon.,
1999) y las variaciones anatdbmicas como importantes predictores de la magnitud y direccion
de las fuerzas sobre la articulacion ATM (Haskell B, 1986),



Es asi como este estudio se orienta a determinar el radio de curvatura 6ptimo sagital de la
protesis ATM a la altura de la fosa glenoidea, en funcién de las caracteristicas musculares
propias de cada paciente, el &ngulo entre la eminencia articular y el plano oclusal del paciente
y el centro cinematico protésico (Figura 2). De esta manera se busca mejorar los rangos de
traslacion dorso caudal del implante que optimicen los arcos de movimiento postquirdrgico y
reduzcan los esfuerzos normales y cortantes de la articulacion protésica de la ATM. La meta
es formular recomendaciones para el disefio de la articulacion que aumenten la vida de las
protesis articulares y disminuyan el niumero de intervenciones quirdrgicas tempranas y los

costos gubernamentales asociados.

Plano de Frankfort

Variacion radios
e3 r4 de curvatura

-~ /7
Vector M. Masetero O
Olo OO

Angulo de Claire

>-X

Plano Oclugal

Figura 2 Relaciones anatémicas, variables y constantes que influyen el disefio de los radios

de curvatura en la prétesis ATM, Fuente Autor
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Objetivo general

Evaluar por medio del método de elementos finitos, la influencia mecénica del radio de
curvatura sagital en la fosa glenoidea de una protesis ATM en funcion del plano oclusal, la
altura sagital del ATM, la orientacién personalizada de los musculos oclusales, el angulo de

carga del bolo alimenticio y el centro cinematico articular.

Objetivos especificos.

Para poder cumplir el propdsito principal de la investigacion de maestria se plantean los
siguientes objetivos especificos:

1. Desarrollar el modelo tridimensional de la geometria dsea a partir de la segmentacion

de las imagenes médicas.

2. Determinar el plano oclusal del paciente a partir de 3 puntos de control, el vector de
fuerzas del masculo masetero superficial y el centro cinematico protésico bajo un marco de

referencia definido.
3. Disefiar el modelo CAD del implante personalizado ATM.

4. Implementar el modelo de elementos finitos (generacion de malla, propiedades del

material, condiciones de contorno, cargas y convergencia de malla)

5. Presentar los estados de esfuerzo del implante protésico ATM, sobre diferentes disefios

de radios de curvatura sagital a nivel de la superficie articular protésica.

6. Establecer recomendaciones para el disefio de la superficie articular de implantes

personalizados en la articulacion ATM.
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MARCO TEORICO

Historia y antecedentes

La articulacion temporomandibular ATM es considerada una de las mas complejas del cuerpo
humano. La armonia de su movimiento es el resultado de su estructura, las fuerzas musculares
involucradas y el plano oclusal del individuo. En conjunto, la ATM determina y regula las
actividades de supervivencia, como comer, deglutir y actividades de comunicacién como el
habla y algunas expresiones faciales. Asi, su uso ha estado ligado a la evolucion misma de la
civilizacion humana (Alomar X, 2007).

Una falange de la mano descubierta en la boca de una momia del afio 4500 AC es considerado
el implante maxilofacial mas antiguo (Bechelli, 1991).Ya en la edad media (470 D.C -1640
D.C) el isldmico Abulcasis, considerado como uno de los padres de la cirugia moderna,
describié en forma detallada la técnica y el instrumental para fijar los dientes caidos a los

alveolos.

A mediados del Siglo IXX el Dr. Hllihen (1810-1857), considerado el padre de la cirugia bucal
y maxilo facial, propuso tedricamente la correccion de las mordidas anémalas con la
modificacion de las estructuras dseas, Cien afios mas tarde se conoceria este procedimiento
como cirugia ortognatica (Aziz SR, 2004) . El siglo IXX se caracteriz6 por una educacion
formal en la universidad, la evidencia clinica de los tratamientos odontoldgicos, y las primeras

formas de implantologia en el area (Bartee Bk, 1995) .

En el siglo XX la cirugia maxilofacial exploro biomateriales para la correccion facial de
soldados mutilados en batalla, y sent6 las bases de la cirugia ortognatica, implantologia, y
microcirugia (Pérez, 2002). La historia moderna reconoce varios instantes de suma importancia
para la especialidad como el uso de injertos costocondrales para la reconstruccion quirdrgica
del ATM (Gillies HD, 1920), las primeras osteomias sagitales de rama mandibular a cargo del
Dr. Trauner y colaboradores en 1955 (Trauner R, 1955) y por ultimo la colocacion de tejidos
de interposicion entre la eminencia condilar y la fosa glenoidea para tratar un paciente con

anquilosis articular severa (Kazanjian, 1955).
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Anatomia de la articulacion temporomandibular

La ATM es una articulacion de tipo diartrosis. Epistemoldgicamente se considera una
articulacion ginglymoartrodial, donde ginglyo significa bisagra uniaxial y artrodia el
deslizamiento entre superficies (Alomar X, 2007). El complejo ATM est4 compuesto por las
dos articulaciones temporomandibulares derecha e izquierda, que funcionan como una sola en
cuanto al movimiento se refiere, ya que una depende de la otra, de aqui la complejidad de su

estudio.

La articulacion temporomandibular (Figura 3) la conforman 3 estructuras anatomicas: la
primera es la porcion escamosa del hueso temporal en la zona inferior del craneo llamada fosa
glenoidea, la segunda es la cabeza condilar de la mandibula y la tercera es el disco articular que
se encuentra en medio del condilo y la fosa glenoidea. Este disco es un fibrocartilago que divide
el espacio articular en un compartimiento superior e inferior. Su principal funcion es
deformarse localmente para aumentar la superficie de contacto entre el céndilo y la fosa
glenoidea, compensando asi la incongruencia mecanica entre estas estructuras, (Rees, 1954)
(Francesco, 2007).

Hueso temporal
escamoso

Disco articular Fosa glenoidea
Fosa glenoidea

Musculo
Pterigoideo
lateral

Discp articular

—
RS .

=
Condilo mandibular \ \ -lq—") 8
R Lo (7p] ()
o <

Articulacion
temporomandibular Cabeza'condilar

Figura 3 Representacion Sagital derecha de la articulacion ATM, junto con los
compartimientos, superior (color azul) e inferior (color naranja) fuente (Hylander, 2014),

adaptado por el autor.

En la articulacion ATM, contenido por la capsula articular, se encuentra el liquido sinovial que
entrega nutrientes a estructuras avasculares como las superficies articulares ademas de que

funciona como un lubricante natural (Sridhar, 2011) (Francesco, 2007). Los movimientos
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mandibulares no solo estdn condicionados por el disco articular, liquido sinovial y las
estructuras propias e internas de la articulacion ATM (Figura 4) sino también por estructuras
externas como grupos musculares, faciales, la morfologia 6sea, el plano oclusal y el angulo
entre la fosa glenoidea y dicho plano oclusal. Todas estas estructuras se complementan para
garantizar arcos de movimientos mandibulares amplios, exentos de dolor y controlados a

voluntad.

Figura 4 1zq: representacion sagital izquierda de la articulacion ATM, Co: Céndilo
mandibular, pop: proceso postglenoidal, Gf: fosa glenoidea, Ib: borde lateral de la fosa
mandibular, Pep planopreglenoideo, E: eminencia articular. t: tubérculo articular Der:

Representacion axial de ATM derecho, tomado de (Alomar X, 2007)

Musculos de la mandibula

La cinematica de la articulacion ATM se activa con grupos musculares insertados en porciones
Oseas estratégicas que maximizan y optimizan la fuerza resultante y el gasto energético. Este
grupo de musculos son simétricos respecto a la linea media facial, y pueden ser divididos en

tres subgrupos funcionales (Hylander, 2014):

1. Los musculos oclusores permiten el cierre de la mandibula comprimiendo asi el condilo

sobre la fosa glenoidea
2. Los musculos depresores permiten la apertura de la mandibula

3. El musculo trasportador permite la traslacion de los condilos mandibulares sobre las

eminencias articulares glenoideas.

Los tres musculos oclusores que permiten el cierre bucal son (figura 5):
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Musculo Masetero (superficial y profundo)
Musculo Temporal (porcion anterior, medial y posterior)
Musculo Pterigoideo medial

Se ha demostrado que los musculos trabajan colectivamente y se complementan con
contracciones simultaneas. Se sabe que la unidad motora recluta parcialmente las fibras
musculares y controla la fuerza (Weijs A, 1984) dependiendo de las demandas del movimiento

y de la resistencia del bolo alimenticio (Phanachet I, 2002).

Como mausculos antagonistas de los oclusores se encuentran los musculos depresores, que a
diferencia del anterior grupo permite el movimiento de abertura mandibular. Cuando estos
musculos son activados ocurre simultaneamente una desactivacion progresiva de los oclusores.
La apertura bucal méaxima se encuentra alrededor de los 5 cm medidos a nivel incisal. Esta
limitada por los tejidos blandos y la longitud de los musculos. Distinguimos tres musculos

depresores principales (Figura 5):
Musculo Pterigoideo lateral.
Musculo Digastrico (vientre anterior y vientre posterior)

Musculo Milohioideo.

M. Temporal M. pterigoideo lateral
M .Pterigoideo medial

M. Masetero
profundo
M. Masetero
siperficial

N o
" \t: —— M. Digastri
/ M. Infrahiodeo, Z’ l%ﬂ” igastrico
Oclusores Depresores

Figura 5 Representacion sagital de musculos oclusores y depresores que intervienen en el

cierre y abertura activa de la mandibula, fuente (Dawaon P, 2007) adaptado por el autor.
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Mecanica Articular

La articulacion temporomandibular funciona bajo la accion sincronizada de los musculos y
estructuras 6seas que en conjunto garantizan los dos movimientos principales de la ATM: la
traslacion (o deslizamiento) y la rotacion, las cuales describen la cinematica de la articulacion.

La abertura de la boca comienza con la traslacion sagital de la mandibula hacia adelante en el
compartimiento superior del disco articular. Simultaneamente, la rotacion se genera en el
compartimiento inferior, con un centro de giro en los polos medios de ambos condilos

articulares (Hylander, 2014).

Durante la contraccion de los masculos oclusores, el plano oclusal se mantiene en contacto
méaximo Yy la cabeza condilar en posicidn céntrica, comprimiendo el disco articular sobre la
fosa glenoidea (Figura 6 A). Posteriormente, con la apertura bucal, los movimientos de
traslacion y rotacion se ejecutan simultdneamente para permitir que la cabeza condilar se

desplace hasta la eminencia glenoidea (Figura 6 B).

Fosa glenodea A ? 1/ B
Pendiente 5

Contacto g eminencia g

maximo l\d glenoidea ,\

—t

| -
e
£ = o)
-
ueso
40_); maxilar ()
0 ] T
(@] Cabeza abeza 1]}
[l cpndilar condilar <
1
H|
0 Dan.y; 5
[
Plano oclusal

16



Fosa glenoidea

Pendiente
glenodiea

Discg articular

Posterior
Anterior

Cabezalcondilar :’

Movimiento 1:Traslacion Movimiento 2:Rotacién

Figura 6 Descripcion del movimiento mandibular desde A) posicién céntrica maximo
contacto plano oclusal hasta B) abertura bucal con deslizamiento de cabeza condilar sobre
fosa glenoidea. Los compartimientos superior e inferior del disco se identifican con los

colores azul y naranja, respectivamente. fuente: autor.

Sin embargo, la traslacion no es la misma en cada condilo. Por ejemplo, durante la masticacion
se observa que el lado contralateral (donde no se encuentra el bolo alimenticio) presenta
recorridos mas largos (10 mm) respecto a la articulacion ipsilateral (donde se encuentra el bolo
alimenticio) (Naeije M, 2003). En promedio este movimiento podria repetirse mas de 2000
veces en el dia (Dimitriou, 2014)

La cinematica de la ATM se puede describir siguiendo la traslacién de un punto de referencia.
Algunos autores han usado puntos de referencia anatdmicos fijos, como el propuesto por
(Merlini L, 1988) que identifica el centro geométrico del condilo en el plano sagital. Por su
parte, (Hobo S, 1983) usa el eje anatémico de bisagra, el cual une los polos mediales de cada
céndilo en el plano coronal. Es el "eje natural™ con respecto al cual se produce la rotacion
(Figura 7).

17



Eje anatomico de bisagra
I Polo medial de condilo

Figura 7 Eje anatomico de bisagra, plano axial hueso mandibular, fuente autor

La gran facilidad con que se puede ubicar el eje de bisagra en una cefalometria ha hecho que
sea ampliamente usado. A pesar de su utilidad, tiene sus limitaciones. EI movimiento de

traslacion hace que este eje sea valido Unicamente en los primeros instantes del movimiento.

Para obviar estas limitaciones, (Kohno S, 1980) propuso el término centro cinematico (CC)
para describir un punto condilar que no esta influenciado por la rotacion de la mandibula. El
centro cinematico se traslada durante los movimientos de cierre y apertura bucal y siempre

coincide en la misma &rea de contacto entre el condilo y la fosa glenoidea.

(Yatabe A, 1995) determind la ubicacion del CC en pacientes normales. Descubrié que el CC
se encuentra a una distancia de 9,9 mm en la direccion posterosuperior, con respecto al polo
lateral (PL) del céndilo. Esto corresponde a distancias de 7 mm en las direcciones posterior y
superior (Figura 8). Por otra parte, este estudio también demostr6é que es un error usar el PL
para describir el movimiento del condilo ya que la trayectoria que describe siempre es méas
corta que el desplazamiento real del CC (Tabla 1), Ademas, (Grant PG, 1973,) demostro que
el centro geométrico condilar como centro de giro cinematico reduce los brazos de palanca de
los musculos masetero y pterigoideo medial en un 175% y los incrementa cuando la mandibula

esta abierta, lo que fisicamente no es posible.
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(-7e2+7e3)mm _

/\/\/ Condilo  Céndilo
Yatabe, 1995 | = izquierdo  derecho
Hobo S, 1983 e3 . Coordenadas €2 e3 e2 &3
A Polo Promedio(mm) -7 7 -5 4
., lateral sD(mm) 36 3 3 42

-

Figura 8 Ubicacidn del centro cinematico propuesto por diferentes autores respecto al polo

lateral del condilo punto (0,0), fuente (Yatabe A, 1995), adaptado por el autor

Tabla 1 Traslacion de condilo mandibular, medido por el polo lateral (PL) y el centro
cinematico (valor promedio y desviacidn estandar para los 20 sujetos) durante los

movimientos de apertura bucal, fuente (Yatabe A, 1995) adaptado por el autor.

Polo Lateral Centro Cinematico
lzquierdo Derecho Izquierdo Derecho
Promedio 18,2mm 20,3mm 23,1mm 23,2mm
SD 3,7 4,1 45 4,2

Diversos estudios (Lindauer SJ, 1995) han demostrado que la trayectoria del centro cinematico
puede desviarse de manera parabdlica fuera del limite mandibular (figura 9). Por ello, Grand
(1973) propone el uso de un centro de rotacion instantaneo (CIR) que se mueve desde una zona
superior-posterior a una zona inferior-anterior. Segun (Grant PG, 1973,) solo es posible que los
musculos generen un momento sagital variable en funcién del angulo de apertura bucal si los
centros de rotacion instantaneo cambian con el tiempo, lo que requiere diferentes brazos de

palanca a lo largo del movimiento (Figura 9).
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CIR

Grand, 1993
Gallo, 2006

Figura 9 Traslacion del CIR a nivel de la ATM propuesto por diferentes autores fuente: autor

Independientemente de la teoria adoptada, el disco articular siempre cubre los condilos gracias
a las fuerzas que ejerce el musculo pterigoideo lateral (Smith S, 1957) en la zona anterior del
disco y el ligamento retrodiscal anclado a la banda posterior (Tomas, 2006) (Dawson, 2007) .

Asi el disco permanece por encima de la cabeza condilar durante los movimientos de traslacion

y rotacion (Figura 10)

Fosa glenoidea

Vector fuerza
Ligamento
retrodiscal

Discp articular

Vector fuerza
M. Pterigoideo
. lateral

Posterior

Anterior

Cabeza condilar

Figura 10 Representacion sagital de los vectores de fuerza que equilibran el disco articular
en plano sagital fuente: autor

La eminencia glenoidea (EA) es la zona en la que las fuerzas de compresion de la mandibula
se transmiten al craneo. Su pared posterior esta inclinada para resistir las fuerzas resultantes
cuando los muasculos oclusores estan activos. En los humanos se ha observado que la eminencia
glenoidea forma un angulo de @=33.2° (Inclinacion EA) respecto al plano oclusal (Figura 11).

Esta inclinacion, producto de la evolucion humana, tiene como funcion alargar la insercion y
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optimizar las palancas de los musculos masticadores. Por tanto, parece existir una relacion
directa entre la inclinacion de la EA, el plano oclusal y el grupo masticatorio contractil. Su
sinergia mejora la funcién masticatoria y maximiza la accion muscular del masetero profundo
(Claire E, 2011).

Pendiente
eminencia
glenoidea

Figura 11 Angulo @ de (Claire E, 2011) formado entre el plano tangencial a eminencia
glenoidea y plano oclusal fuente: autor

(Nickel JA, 1988) propuso una formula parabolica para estimar la inclinacién de la eminencia

glenoidea (EA) en funcion de la edad dental de los pacientes. La férmula es
y =-0.13x2 + 4.15x + 12 (r=0.8) (EC1)

Donde y es la inclinacion de la EA respecto al plano oclusal y x es la edad dental del paciente,
(Figura 12-A), En otro estudio, (Nickel JC, 1989) concluy6 que el &ngulo de la fuerza resultante

en la ATM es directamente proporcional a la inclinacion de la EA. Obtuvo la ecuacion
y=0.67x-4.3 (EC2)

donde y indica la orientacion de la fuerza resultante con respecto a un eje vertical y x es la
inclinacion de la EA. Por lo tanto, para un paciente con un angulo de EA de 33°, la orientacion

de la fuerza de reaccion se aproxima a 18° con respecto a la vertical (Figura 12-B).
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Figura 12 A) Relacién no lineal entre la edad del paciente y el angulo de la eminencia
articular glenoidea EA, fuente (Nickel JA, 1988), B) Relacion lineal entre el angulo de la
eminencia articular glenoidea EA y el angulo de fuerzas resultantes condilares, fuente (Nickel
JC, 1989), adaptado por el autor.

Nickel JA esta de acuerdo en que el vector de fuerza resultante debe garantizar el principio del
Eje de Rotacién Instantaneo (ERI) (Kubein M, 2012) (Figura 13), el cual establece que la linea
de accion de cualquier fuerza resultante en dos superficies en contacto debe pasar por el centro
de curvatura de dichas superficies. Sin embargo, durante movimientos libres de la mandibula
como hablar, silbar o bostezar, el ERI no se garantiza y por lo tanto no deberia haber una fuerza

resultante en el proceso.

F1
F2 F2
o R1 B - R1 [ Nt R1

Figura 13 A: Linea de accion vector de fuerza F1 coincide con centro radial C2 y C1 de

ambos circulos, B: linea de accion del vector fuerza F2 se inclina a izquierda y coincide con
centro C1, C) El principio de ERI se garantiza con la inclinacion del centro C2 sobre la linea

de accion del vector F2, fuente autor.

Con el avance de la tecnologia y el incremento en la sensibilidad de los instrumentos, autores

como (Hylander H, 1978) (Stefan, 2008) han usado la resonancia magnética para resolver las
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ecuaciones de equilibrio estatico lo que ha permitido simplificar la articulacion Temporo-

mandibular a fuerzas, palancas y puntos de apoyo.

La trasmision de esfuerzos en la articulacion ATM es esencial para los procesos de crecimiento,
remodelacion, homeostasis y sintesis de matriz dsea extracelular (Stegenga B, 1989). Por tanto,
un aumento de los esfuerzos en el ATM por encima de la respuesta adaptativa del hueso puede
desencadenar desordenes temporomandibulares y degradacion articular. Entender y
comprender estos mecanismos son de vital importancia para el estudio de los trastornos de la
articulaciéon temporomandibular, su diagnostico, sus propuestas terapéutica y finalmente para

un disefio de prétesis articular ATM.

Trastornos de la articulacion Temporomandibular.

Los trastornos de la articulacién temporomandibular (TATMD) son causados por factores
sistémicos y mecanicos que alteran la relacion entre el disco, la cabeza condilar y la fosa
glenoidea. Entre los factores sistémicos, se han identificado cambios en la matriz extracelular
del fibrocartilago, incluyendo un aumento en la deposicion de fibronectinas y una disminucion
en el contenido de proteoglicanos y glicosamiglicanos (Christine, 1995). Entre los factores
mecanicos, el desplazamiento del disco articular es el trastorno mas comun, ya que se presenta
en mas del 40% de los pacientes con TATMD (Schiffman, 1990), mientras que otros factores
incluyen cambios anatémicos del hueso, artropatia reumatoidea, fracturas irreparables de la
cabeza condilar, tumores localizados, bruxismo y anquilosis severa (Kent, 1986), (Block, 1990)
(White, 1992) (D’Silva, 2006), (Christensen, 1963)

Se cree que los esfuerzos normales que exceden la adaptabilidad dsea pueden resultar en una
acumulacién excesiva de radicales libres que causan dafio directo a las moléculas extracelulares
del tejido articular (Milam, 1998). Cuando no se encuentra un diagnéstico evidente, las
afectaciones de la espina cervical pueden ser la causa, irradiando dolor en la cara, las orejas y
la mandibula (Travell JG, 1983). Los sintomas a largo plazo de los TATMD incluyen dolor
facial intenso, cefalea, luxacion de la cabeza condilar, bloqueos en el movimiento de la

mandibula, limitacion en el habla y la deglucién.

Se estima que mas de 30 millones de personas en los Estados Unidos sufren de trastornos de la

articulacion temporomandibular (Ramos A, 2011). Ademas, se ha reportado una prevalencia
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de casi 3:1 de mujeres en edad fértil con respecto a los hombres (Jhonson, 2017) (Warren,
2001). Un estudio sugiere una relacién directa entre las hormonas sexuales femeninas y el
deterioro de la matriz extracelular del disco articular evaluado en ratas hembra (Abubaker A,
1996).

Tratamientos para los trastornos Temporomandibulares.

El tratamiento para los desdrdenes temporomandibulares a excepcion de fracturas, tumores,
anquilosis y luxacion suele ser conservador y no invasivo. Investigadores como (Matthews B,
2008) aseguran que mas del 80% de los pacientes presentan mejoria despues de estos
tratamientos. El objetivo principal es reducir el dolor y mejorar la movilidad de la mandibula
para permitir una ingesta y actividades sociales normales (Dworkin SF, 1992). Para lograrlo,
el tratamiento debe ser multidisciplinario e incluir autocuidado, evaluacion conductual, terapia
farmacoldgica, rehabilitacion fisica y terapia con dispositivos médicos (NIHT, 1996). Los
tratamientos conservadores incluyen comer alimentos blandos, alternar masticacion, aplicar
hielo, evitar bruxismo con dispositivos intraorales, y evitar actividades que exijan movimientos
mandibulares extremos o prolongados (Riley JL, 2007) (Wright EF, 1995)

Cuando los tratamientos conservadores resultan inviables, como en casos de fracturas o
tumores, se requieren procedimientos quirdrgicos, tales como artroscopias, disectomias,
disorexias o eminectomias. Segun (Widmark, 1997), solo el 1% de los pacientes son candidatos
a estas intervenciones, pero (Schiffman, 1990) afirma que la prevalencia podria alcanzar hasta
el 3%. En situaciones de destruccion articular severa, como anquilosis, reabsorcién 6sea,
tumores localizados, pérdida total de la cabeza condilar por trauma, destruccion del disco y
recidiva, se considera que el reemplazo protésico de la articulacion temporomandibular (ATM)
es lamejor opcién (Yuan, 2010) (Mercuri., 2004) (Johnson, 2017) (Rushil, 2017) (Sidebottom,
2008).

Abordajes de la articulacién temporomandibular por
métodos tedrico-numeéricos.

Segun (Wilson GH, 1920), algunas combinaciones de fuerzas teoricas podrian liberar la ATM

de cargas, clinicamente (Scott J, 1955), respaldo esta idea, argumenté que la cobertura de
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fibrocartilago de la cabeza condilar no permitia soportar cargas estaticas y dinamicas, hoy en
dia se sabe que la articulacion ATM si estd sometida esfuerzos mecanicos importantes.

A lo largo de la historia, se han abordado diferentes conceptos de palanca para la ATM, pero
hoy en dia, el consenso mundial y la evidencia experimental sugieren que se comporta como
una palanca de clase Il (Gysi, 1921) (Seitlin, 1968) (Wladimir G, 2022).

La palanca clase Il (Figura 14) supone que toda la fila de dientes estd por delante del vector
de fuerza muscular resultante y que este debe ser perpendicular al plano oclusal, en una zona

entre los condilos y los molares. Asi se garantiza el equilibrio de fuerzas en sentido vertical.

Palanca
clase lll

P

I
A
Fulcro Fuerza  cgrgq
resultante

Figura 14 Representacion grafica de la palanca clase 111 propuesta para estudiar

mecanicamente la ATM, fuente autor.

Con la palanca clase I11, la traslacion de la carga desde los incisivos hacia los molares resulta
en una disminucion de la magnitud de la fuerza de reaccion en la ATM (Seitlin, 1968)
(Hylander WL, 1979). Esta teoria ha sido respaldada por diversos estudios, tanto
experimentales (Tradwosky M, 1981) como tedricos (Kubein D, 2012), los cuales corroboraron
que la mandibula funciona como una palanca clase Il y que el vector de fuerza muscular

resultante interseca el plano oclusal en el segundo premolar.

En el estudio de (Schindler HJ, 2007), se demostro que cuando varia el angulo de la carga en
un rango de £ 10° en el plano sagital, la fuerza de reaccion a nivel de la cabeza condilar del
lado contralateral es alrededor del 30% de la fuerza de mordida y su direccion oscila entre los

+ 10 grados (Figura 15-A). Sin embargo, en el ATM de ipsilateral, cuando el angulo es 0°, -
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10° y +10° las fuerzas de reaccion resultantes en el condilo pueden ser 10%,4% y 30% de la
fuerza de carga respectivamente (Figura 15-B), esto demuestra que el angulo de la carga tiene
influencia en el estado de esfuerzos experimentado por el condilo mandibular, a estas

conclusiones también llego (Stefan R, 2008).

-10°,+10° -10°

Fr (ipsilateral)

+10°

-10° |+10°
P(carga)

Figura 15 Direcciones de fuerzas resultantes condilo de equilibrio (Fr contralateral), y

condilo ipsilateral, Tomado (Faulkner, 1987) adaptado por autor.

En resumen, los estudios realizados por (Gaylord S, 1985), (Hatcher D, 1986), (Stefan R,
2008), (Schindler HJ, 2007) han demostrado la importancia de la direccién y magnitud de las
fuerzas de mordida en la reaccion en la articulacion temporomandibular (ATM). Estos estudios
han determinado que las variaciones en la direccién vectorial de los musculos oclusores y la
inclinacion del vector de fuerza de mordida tienen un impacto significativo en la fuerza de
reaccion en la ATM. Sin embargo, estos estudios solo han brindado aproximaciones numéricas
y no pueden determinar los esfuerzos generados por fuerzas sobre las superficies curvas e
irregulares de la cabeza condilar. La imposibilidad ética y moral de usar pacientes vivos para
estos estudios, hizo necesario usar herramientas de simulacion computacional para avanzar en

esta investigacion.

Abordajes de la articulacion temporomandibular por el
método de los elementos finitos.

El método de los elementos finitos (F.E.M por sus siglas en inglés) permite el andlisis de

problemas complejos lineales y no lineales. La idea principal es dividir un medio continuo en
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un numero finito de elementos de formas geométricas simples. Como paso intermedio se
resuelven las ecuaciones de equilibrio, para posteriormente calcular los esfuerzos, las
deformaciones y desplazamientos. Existen varios enfoques tedricos para abordar este tipo de
problemas, como los métodos basados en la energia potencial y equilibrio estatico, como el
método de Rayleigh—Ritz, método de residuos ponderados de Galerkiny el principio de trabajo
virtual (Chandrupatla, 2012).
El uso del método de los elementos finitos tiene sus primeras aplicaciones en el estudio
mecénica del medio continuo (Hrenihoff A, 1941), pero no fue hasta mediados de la década
del 1980 que fue implementado para caracterizar el estado de deformaciones y desplazamientos
del complejo maxilomandibular.
Para llevar a cabo un estudio F.E.M del complejo maxilofacial de forma que representen
numéricamente las condiciones reales y aproximadas de la mecénica de la articulacion, deben
ser tomados en cuenta los siguientes aspectos:

1. Propiedades mecénicas de los materiales.

2. Condiciones geométricas.

3. Vectores de fuerzas musculares.

Propiedades mecanicas de los materiales.

Las propiedades del material afectan la reaccion de la mandibula y la articulacién ante fuerzas
externas. Una asignacion precisa de estas propiedades resulta en mejores resultados en los
estudios F.E.M. (Dutta G, 2014). Los elementos clave para la simulacién de la protesis ATM
con el método de elementos finitos incluyen la geometria de la articulacion, hueso cortical y
esponjoso, fibras musculares y biomateriales de la protesis. Si el objeto no es evaluar una
prétesis articular también es necesario conocer las propiedades mecanicas del disco, liquido
articular, y ligamentos retrodiscales. En la actualidad la literatura cientifica propone y ha
validado dos métodos diferentes:

El primer método se basa en diferenciar el hueso cortical del esponjoso para asignar a cada uno
propiedades del modelo elastico lineal isotropo Hooke. Esta propuesta es valida para
simulacion de prétesis ATM debido a que las deformaciones no superan el punto de fluencia
del hueso cortical y esponjoso, para este trabajo de investigacién los elementos como hueso de

fosa glenoidea, placa y fosa protésica asumieron este comportamiento.
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Dentro de dicho modelo es posible usar la ecuacion de St. Venant Kirchho (Bonet, 1997), segun
la cual la energia de deformacion W es funcion de tensor E de esfuerzos de Euler-Lagrange y
los parametros de Lame A y u. Ideal cuando se asumen pequefias deformaciones en el sélido
(EC3).

w = %A(tr E)?> + uEA = v

Gra-zo* = 200

(EC3)

Donde v y E son el modulo de Poisson y Modulo de Young respectivamente, obtenidos de
pruebas de laboratorio o como una funcidn lineal de la escalada de grises (H.U) de las iméagenes
médicas TAC.

El segundo método consiste en asignar las propiedades mecanicas de los sélidos basado en la
escala de grises de cierta zona del TAC (Fangjie Z, 2023) (EC 4).

p=—13.4+1017 X EG ;E = —388.8 + 5925 X p (EC4)

Donde (H. U) es la escala de gris, O es la densidad del material y E es el médulo de Young.

Para reducir el coste computacional, las propiedades mecéanicas de la mandibula pueden ser
simuladas como material is6tropo eléstico Tabla 2. Debido a que los esfuerzos a los que esta
sometido estdn muy por debajo del limite de fluencia del hueso cortical (Franci G, 2014) , un
estudio realizado por (Fangjie Z, 2023), demostré que la representacion de esfuerzos en los
moldelo elastico lineal de la mandibula con hueso cortical y esponjoso esta cercano a los datos

validados experimentalmente

Tabla 2 Modulo de elasticidad y de Poisson para hueso cortical y esponjoso de la mandibula
reportado en la literatura. Fuente: autor

Modulo de Modulo de
Autores Elemento .
Young E (Mpa)  Poisson V
Hueso Cortical 13700 0,3
(Nagahara K, 1999)) Hueso
Esponjoso 7930 0,3
Fuente especificada mgzg Cortical 14000 0.3
no valida. .
Esponjoso 7900 0,3
Hueso Cortical 14500 0,32
(Dutta G, 2014) Hueso
esponjoso 7915 0,3
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Estudios de Simulacién de la ATM con la implementacion de F.E.M del modelo Isétropo lineal
elastico de Hooke, han corroborado que la distribucion de esfuerzos sobre la superficie articular
no difiere significativamente respecto a otros modelos como por ejemplo el modelo no lineal
ortotropico Tabla 3.

Tabla 3 Esfuerzos normales reportados en la literatura usando Método is6tropo lineal eléstico

Distribucion de esfuerzos Normales sobre
superficie condilar

Autor Tipo de modelo  Cualitativo Cuantitativo MPa
., . Anterior -1,64
(Tannaka E, 2004)  is6tropo lineal lateral 101
. - . Media -6,18
(Mori H, 2010) isétropo lineal Posterior 5,03
(Saldarriaga C, is6tropo lineal Lateral 0,124 S3
2012) P Media 0,9 S3
. . . Posterior 1,09
(Jingheng S, 2019)  isotropo lineal Lateral 8,64 normal
Medial no se reporta
(Savoldelli c, o : 20,4 (se reporta no correlacion
isétropo lineal Lateral .
2012) con la clinica
Media -6,26
Lateral -6,57
(Naggg%r)a K, isétropo lineal Media -2,65
Medial -2,18
(Shirish M, 2012) isétropo lineal No se reporta -5,9

De hecho (Tannaka E, 2004) valido este tipo de modelos matematicos y encontrd solo
diferencias del 3% respecto a resultados experimentales, el método isétropo lineal eléstico ha
podido identificar que la mayor compresion en el disco articular se presenta en la zona antero-
lateral, hallazgo que se correlaciona perfectamente con las zonas endurecidas en pacientes
artrésicos, en contra parte la zona posterior parece estar en esfuerzo de traccion lo que sugiere

Tanaka estabiliza el ligamento retrodiscales (Figura 16)
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Figura 16 Distribucion de esfuerzos principales sobre superficie condilar en plano sagital y
coronal con modelo isétropo lineal eléstico, tomado de (Tannaka E, 2004) adaptado por

autor.

Se presenta un resumen cuantitativo de los esfuerzos en céndilo mandibular basado en modelo
isétropo lineal de (Tannaka E, 2004) Tabla 4.

Tabla 4 Esfuerzo principales medido sobre las superficies del condilo y fosa glenoidea
durante el cierre oclusal (MPa), tomado de (Tannaka E, 2004)

Componente Anterior Medio Posterior Lateral Medial
Condilo -1,642 -0,543 0,664 -1,017 0,521
Fosa Glenoidea -0,44 0,41 0,445 -0,351 0,103

En los modelos de elementos finitos que incluyen la protesis condilar, es importante considerar
la calidad del hueso, la distribucion de los tornillos sobre la placa y las propiedades del
biomaterial (Kashl A, 2009) (Figura 17). En cuanto a los micromovimientos, se ha comprobado

que valores por encima de 5000ue generan reabsorcion Osea y posteriormente inestabilidad
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estructural (Jeffery A, 2004). Los modelos de elementos finitos considerados en este estudio

estan restringidos a pacientes con calidad dsea dptima.
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Figura 17 Esfuerzo de Von Mises sobre implante en funcion de la calidad 6sea y del

biomaterial, tomado de (Kashi A, 2010) adaptado por autor.

Representacion geométrica de la ATM

Geomeétricamente, la simulacion por F.E.M de la ATM pueden ser representado con barras,
esferas, resortes etc., buscando el menor coste computacional. Este tipo de abordajes conocido
como “simulacion de formas primitivas” (Tanaka T. , 2008) permite obtener conclusiones
cualitativas rapidamente, pero no son recomendables para el estudio de protesis articulares.
Tampoco son adecuados para representar geometrias mandibulares inusuales como las que se
presentan en pacientes con tumores u otras patologias. Por tanto, es necesario representar
exactamente la anatomia en el modelo de EF.

Los modelos deben estar en capacidad de representar espacialmente el plano oclusal. Por
ejemplo, existe una dependencia espacial entre la morfologia mandibular y la orientacion
muscular en pacientes con displasia facial hiperdivergentes e hipodivergente (Haskell B, 1986).
Este estudio bidimensional de EF concluyo que las personas con plano oclusal hiperdivergentes
(inclinado superior a 6°) tienen una capacidad de mordida molar de 222 N, la cual es tres veces
menor que la de los pacientes hipodivergente (667 N). Lo anterior es consistente con la

hipoactividad del musculo temporal encontrada en pacientes hiperdivergentes.
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Modelos de EF también han sido utilizados para estudiar el estado de esfuerzos mecanicos en
condilos protésicos (Van Loon., 1999) y placas anatdmicas y no anatémicas en el reemplazo
ATM (Ramos, 2011) (Figura 18). Ramos observé que los desplazamientos maximos (3.20 mm)
en las simulaciones con placa y céndilos protésicos anatbmicos son muy cercanas a los de una
mandibula no operada (3.16 mm). Sin embargo, todos los implantes incrementaron en mas del
20% los desplazamientos del lado no operado. Ademas, el implante anatdmico presentd
esfuerzos de 5 MPa, similares a la mandibula intacta. Estos resultados sugieren la importancia
de realizar implantes anatémicos para reducir los esfuerzos sobre la superficie dsea, lo cual

demanda una adecuada representacion espacial en un modelo de EF.

] 117

Implante
semi-anatomico

Implante recto Implante anatomico

Figura 18 Tipo de geometria de implante ATM, Tomado de (Ramos, 2011) modificado por

el autor.

Posteriormente (Mesnard M, 2014) evalu6 la influencia mecénica de diferentes puntos de
apoyo sobre el estado tensional en el condilo protésico (Figura 19). Los resultados muestran
que el esfuerzo de compresion maximo es menor en la zona interna del condilo, en comparacion
con el encontrado en la zona externa que es un 15% mayor, lo cual limita la traslacion del

condilo.
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Cen

Figura 19 Modelo numérico de mandibula y prétesis ATM con diferentes puntos de apoyo,

interno (Int), central (Cen), exterior (Ext). Tomado de (Mesnard M, 2014), adaptado por autor

Segun (Mesnard M, 2014) las geometrias condilares con contacto externo aumentan el esfuerzo
en la cabeza condilar un 143% con respecto a los esfuerzos obtenidos con un contacto interno
que causan deformacion plastica en los cuatro primeros tornillos. Por lo tanto, las cabezas
condilares con menores esfuerzos son aquellas con contacto centrado. Bajo este principio se
han disefiado varias protesis, entre las cuales se pueden mencionar las de Christensen (Hsu J-
T, 2010), de Van Loon (Van L, 2000), y Mazzocco (Mazzocco AG, 2019).

Actualmente las geometrias CAD tridimensionales de la mandibula son las mas difundidas y
aplicadas debido a la capacidad computacional y la facilidad de obtener mallas 3D a partir de

imagenes TAC (Tomografia Axial Computarizada) Y RMN (Resonancia magnética).

Vectores de fuerza musculares.

En los modelos de EF los musculos se suelen representar con vectores de fuerza. Los puntos
de insercion de los masculos varian y modifican substancialmente los resultados de modelos
de EF de la ATM. De acuerdo con estudios (Weijs W, 1984) (Faulkner, 1987), la fuerza

méaxima a usar en el modelo (Fmax) se puede calcular con la ecuacion

Fmax =P.A (EC 5)
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donde A es el area transversal y P es la fuerza por unidad de area de las fibras y unidades
motoras del musculo, para la cual se acepta el uso general de 0,37 x 106 N.m~2 (Koolstra J,
1988).

La linea de accion de la fuerza puede ser representada por un solo vector perpendicular a la
seccion transversa del masculo, el cual une los dos centroides de las secciones de insercion
(Figura 20).

centro geometrico de Planq fe corte_z
seccion transversa del ‘ perpendicular a fibra
musculo 1 o muscular
/ /
/ // .
_— 4
Vector fuerza por medio M. Mase:-tgro
de centros geometricos superficial

Figura 20 Descripcion de la seccion trasversa y centros de geométricos para representacion
vectorial del M. masetero profundo izquierdo, fuente Autor.

Estudios previos (Hatcher D, 1986) han demostrado que los modelos matematicos arrojan
fuerzas similares a las obtenidas con estudios in vitro de la ATM (Figura 21). No obstante, la
fuerza maxima muscular puede variar un 20% en funcion del angulo y posicién del vector de
carga (Schindler H, 2007). Por tanto, el rango maximo de fuerza muscular en modelos de EF
estd entre el 50% y 80% de los medidos con EMG, ya que el musculo no usa la maxima
contraccién de sus fibras (Stefan R, 2008), (Shu J, 2020). Ademas, para simulaciones de
oclusion, el musculo se suele representar con un vector de magnitud y orientacidn constantes
definidas por los puntos de insercion obtenidos con imégenes medicas (Koolstra, 2006)
(Koolstra J, 1988) (Josef D, 2012) (Van Loon, 1998) (Armentani E, 2010) (Faulkner, 1987).

Finalmente, para describir adecuadamente la oclusiéon es necesario representar todos los
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musculos (Tannaka E, 2004). Un resumen de los musculos considerados y sus propiedades se
presentan en la (Figura 22) y Tabla 5.
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Figura 21 Aproximacion de modelos matematicos respecto a modelos in vivo para evaluar
las cargas en el ATM, Tomado de (Hatcher D, 1986) adaptado por autor
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Figura 22 Representacion vectorial de fuerzas musculares oclusoras a nivel del complejo

mandibular, Fuente autor
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Tabla 5 Propiedades vectoriales de los principales masculos oclusores y areas de inserciones
tomado (Armentani E, 2010) adaptado por autor

COORDENADAS Magnitud i:sr:;’cidéen
MUSCULOS OCLUSORES  xpresianas ocates %€ T 7\’8’ 29 muscular
mm?
x|y |z |
Musculo Temporal
posterior 0.10 -0.76 0.64 11 363
Musculo Temporal anterior  0.07 0.340 0.94 27.9 363
Musculo Masetero
. profundo -0.27 -0.18 0.94 27,3 470
lzquierdo Musculo Masetero
superficial -0.27 0.15 0.95 20.2 1098
Musculo Pterigoideo
medial -0.32 0.03 0.94 17.1 1199
Musculo Temporal
posterior -0.10 -0.76 0.64 20,2 363
Musculo Temporal anterior -0.07 -0.34 0.94 21,9 363
Musculo Masetero
profundo 0.27 -0.18 0.94 13.5 470
Derecho | Musculo Masetero
superficial 0.27 0.150 0.95 9.8 1098
Musculo Pterigoideo
medial 0.32 0.030 0.94 16.1 1199
Musculo Pterigoideo
lateral -0.25 -0.94 0.25 7,4 123

El area de insercion de los musculo en formato CAD puede hacerse sobre la malla en elementos
finitos (Xiangdonga Q, 2012), aunque otros autores prefieren tomar las areas sobre superficies
de control (Mazzocco AG, 2019).

Historia y desarrollo de los reemplazos articulares
Temporomandibulares.

El desarrollo de los reemplazos articulares inicié en la década 1950, cuando los cirujanos
maxilo-faciales adoptaron el concepto de ™artroplastia de interposicion”, interponiendo
materiales aloplasticos entre la fosa glenoidea y el condilo mandibular (Eggers, 1946)

(Goodsell, 1947), (Kazanjian, 1955). Sin embargo, estos materiales estaban libres en la
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articulacion y, por lo tanto, se propuso fijarlos con ldaminas de acero y cromo cobalto para evitar
su movimiento (Smith S, 1957), (Morgan, 1971), (Robinson, 1960), (Christense, 1963). Smith
es reconocido como el creador del concepto de protesis total de ATM, ya que fijé los materiales
de interposicion y busco su adaptacion anatémica, con el fin de aliviar el dolor y mejorar los

centros de giro protésicos de la mandibula.

A mediados de 1960, gracias al éxito en el disefio de los implantes articulares de cadera
cementado (Charnley J C. , 1970), (Charnley J, 1972), (Ring, 1968), se tuvo una idea clara de
lo que podria ser una protesis ATM total: la sustitucion articular de la fosa glenoidea y la
cabeza condilar de la mandibula por componentes plasticos y metalicos respectivamente,

fijados a su contraparte 6sea por medio de tornillos o cemento quirargico.

Sin embargo, el uso extendido de la técnica de interposicion para el tratamiento de la anquilosis
primaria y recurrente sumado a la variabilidad de anatomia entre personas presenté un
problema relevante para los cirujanos de la época: ¢;cdmo replicar de manera segura la anatomia
natural de la fosa glenoidea con materiales aloplasticos? La respuesta inicial la brind6 el Dr.
Cristense, quien desarroll6 la protesis de Stock o tamafio estandar (Figura 23), lo que daria

lugar a la prétesis ATM total en el corto plazo (Speculand B, 2000).

Figura 23 Moldes premoldeados de fosas glenoidea protésicas ideado por el Dr. Cristense.
Tomado de (Speculand B, 2000).

Otros investigadores (Silver C, 1977), (Flot W, 1984) intentaron reemplazar solo la cabeza
condilar con materiales como titanio, cromo cobalto y acero quirurgico. Sin embargo, la tasa
de éxito fue menor al 80% (Warren S, 1990), (Kent J, 1983) debido a la reabsorcion dsea de la
fosa glenoidea en 43% de los pacientes y la entrada de la cabeza protésica condilar en la boveda

craneal (Lindqvis, 1992), (Figura 24). Este tipo de reemplazo ya no se encuentran en uso.
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Actualmente, los cirujanos han adoptado las protesis ATM totales para reemplazar tanto la fosa

como la cabeza condilar.

Figura 24 1zq. vista intraquirurgica Der. subsidencia vertical superior de protesis condilar

con erosion de eminencia articular glenoidea. Tomado de (Westermark A, 2006).

Entre 1960 y 1990 se implementaron diferentes disefios de protesis articulares ATM (Figura
25)

Figura 25 A: protesis de interposicidon de Robinson (Eggers G, 1946), B: Protesis condilar
AO/ASIF (Schmoker RR, 1983), C: Protesis de Momma (Van Loon j, 1995), D: Protesis de
Osteomed (McBride KL, 1994), E: Protesis de Sonnenburg (Sonnenburg M, 1990)

Pero solo la prétesis NEXUS Christensen, hecha completamente de metal (Vitallium) (Mercuri
LG, 1996), (Gerard DA, 1994), logro obtener en el 2000 certificacion para su uso en Estados
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Unidos y Europa. (Figura 26). Los estudios retrospectivos de 8 afios mostraron tasas de éxito
aceptables comparadas con el estado previo del paciente, sin embargo, los resultados fueron
bajos en cuanto a la apertura bucal méxima, reduccion de dolor y mejora de dieta, en
comparacion con otros dispositivos articulares ATM (Wolford R, 2003) (Chase D, 1995).

Actualmente, la préotesis NEXUS ha caido en desuso y ha perdido su certificacion de la FDA
debido a la alta liberacion de particulas en los sistemas metal-metal, que es de un 33%,
comparado con los sistemas metal-polietileno, que es de 3%. La alta liberacion de particulas
aumenta la probabilidad de oste6lisis en el hueso y su consiguiente pérdida estructural
(Wolford L, 2010).

Figura 26 Protesis Nexus (Christensen) sobre plano sagital fuente (Meurechy N, 2017) Y
(Driemel O, 2009)

La protesis Temporo mandibular o ATM

Actualmente existen dos protesis aprobadas por la FDA para reconstruccion quirdrgica del
complejo ATM: la protesis TMJ concept (FDA 1997) y la prétesis Walter Lorenz (FDA 1995).
Ambas utilizan una combinacion de protesis condilar de metal y fosa glenoidea de polietileno

de ultra alto peso molecular

La prétesis TMJ se adapta a las necesidades del paciente mediante la digitalizacion de imagenes
médicas TAC. Se compone de cuatro partes: una placa de titanio grado médico (Ti-6Al-4V)
fijada a la rama mandibular, una cabeza condilar de cromo cobalto Co-Cr-Mo, una superficie

articular de polietileno UHMWPE con una ceja posterior que evita la luxacion posterior de la
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cabeza condilar (Figura 27) y un soporte de titanio trabeculado (Ti-6Al-4V). La placa de titanio

y el soporte trabeculado se fijan con tornillos de 2.3 mm y 2.0 mm, respectivamente.

Soporte de titanio
trabecualdo

Superficie

articular de
UHMWPE

Cabeza condilar
en Cromo Cobalto

Placa de titanio
grado medico —»

Figura 27 Componentes de la prétesis TMJ, tomado de (Meurechy N, 2017) adaptado por

autor.

La eficacia a largo plazo de la prétesis TMJ ha sido comprobada por diversos estudios
cientificos (Mercury LG, 1995), (Pinto LP, 2009), (Dingworth D, 1998), (Wolford LM, 2003)

en los cuales se ha encontrado una sobrevivencia clinica de mas de 20 afios.

La protesis Walter Lorenz de Biomet es un sistema estandar compuesto por una cabeza y una
placa condilar de cromo cobalto Co-Cr-Mo (Figura 28). La placa, con su forma de cuello de
cisne, permite acceder a la zona posterior de la superficie articular protésica en casos de
deformaciones previas. Ademas, la superficie articular fabricada de polietileno de ultra alto
peso molecular (UHMWPE) no esta adherida a una interfaz de titanio trabeculado. Cuenta

también con una ceja para evitar la luxacion anterior de la cabeza condilar protésica.
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Figura 28 Componente de la Protesis TMJ, tomado de (Meurechy N, 2017) adaptado por

Superficie
articular de
UHMWPE

Cabeza condilar
en Cromo Cobalto

Placa de Cromo
Cobalto

autor

Dos estudios multicéntricos (Giannakopoulos HE, 2012), (Leandro LF, 2013) reportaron

mejoras significativas en la disminucion del dolor, abertura bucal y dieta, con una reduccion

del dolor en la semana postquirdrgica. Aunque el primer estudio reporta un nimero limitado

de complicaciones (14/42-3.2%), no hubo fallas mecanicas relacionadas con el dispositivo.
Otros autores (Quinn, 2000), (Sanovich R, 2014), (Hu Y, 2017) también han verificado mejoras

significativas en estas mismas variables postquirurgicas tanto para la protesis Walter Lorenz

de formato estandar, como para proétesis personalizadas TMJ (Bricefio F, 2013).

En la Tabla 6 se presenta los Materiales con los cuales se fabrica la protesis Walter Lorenz y

el sistema TMJ

Tabla 6 Materiales usados en sistemas protésicos ATM tomado de (Meurechy N, 2017) Al:

aluminio, Co: cobalto, Cp. Ti: titanio comercialmente puro, Cr: cromo, Mo: molibdeno, Ti:

titanio, UHMWPE: polietileno de ultra alto peso molecular, V: vanadio

Sistema Sistema Walter Lorenz Sistema TMJ
Disefio Estdndar y Personalizada Personalizada
Fosa UHMWPE UHMWPE + Ti
Condilo Co-Cr-Mo Co-Cr-Mo
Rama . e . .
Co-Cr-Mo + Ti-revestimiento Pc Ti o Ti-6Al-4v
Tonillos Ti-6Al-4v Ti-6Al-4v
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En conclusion, la protesis ATM es un sistema mecanico compuesto de una placa de titanio o

cromo cobalto fijada a la rama mandibular y una cabeza condilar ultra pulida en forma de

elipsoide o circunferencia que se desliza en una fosa glenoidea protésica de polietileno de alta

calidad, buscando imitar el movimiento natural de la articulacion. (Figura 29).

Figura 29 Componentes de una protesis articular ATM a la medida del paciente fuente autor

Los principales objetivos clinicos de un reemplazo total de articulacion temporomandibular
son: (Wolford., 2003), (Mercuri., 2004) (Jhonson, 2017) (Celebi, 2011).

1
2
3.
4

Restaurar estructuralmente el espacio fosa glenoidea-cabeza condilar.
Disminuir el dolor
Restaurar el rango fisioldgico de abertura bucal del paciente.

Mejorar la cantidad y caracteristicas de la dieta alimenticia

Los principales objetivos ingenieriles (Van Lon, 2002) de una prétesis ATM se presentan en
la Tabla 7.

Tabla 7 Fuente (Van Lon, 2002)

Requerimientos ingenieriles
Imitacion de la traslacion condilar durante la apertura de la

1
boca
2 Movimientos mandibulares sin restricciones
3 Ajuste correcto al craneo
4 Ajuste correcto a la mandibula
5 Fijacion estable a las estructuras 6seas
6 Vida Util esperada de mas de 20 afios de
7 Bajo indice de desgaste
8 Particulas de desgaste toleradas por el cuerpo
9 Materiales biocompatibles
10 Resistencia mecanica suficiente
11 Implantacion sencilla y fiable
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El disefio personalizado de protesis ATM ha sido mejorado a través del uso de herramientas
CAD-CAM y su fabricacion con tecnologias aditivas 3D o sustractivas CNC. Esto ha permitido
una variedad de modificaciones en términos del radio de curvatura sagital de la fosa glenoidea
protésica. Por ejemplo (Van Lon, 2002) (Figura 30-B) presenta una prétesis con una superficie
completamente convexa y concava con desplazamiento distal del centro de giro para mejorar
la apertura bucal, (Genovesi W, 2018) (Wladimir G, 2022) han desarrollado prétesis con
biomaterial PEEK, (Aftan K, 2013) ha propuesto un disefio en ceramica de zirconio basado en
el bajo coeficiente de friccion de estos biomateriales, similar al proporcionado por la capa de
lubricacién del liquido articular (Jin Z, 2003, ). Para lograr la traslacion sagital del ATM,
(Mommaerts M, 2019) (Figura 30-A) ha propuesto una protesis con un agujero en el cuello

condilar protésico para la insercion del musculo pterigoideo lateral.
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Figura 30 Protesis TMJ a la medida del paciente: A) protesis de (Mommaerts M, 2019), B:
prétesis de (Van Lon, 2002) C: Protesis de (Oliveira-Neto JP, 2014) D: Protesis de (Chaware
S, 2009), prétesis de (Wladimir G, 2022)

En conclusion, la literatura contemporénea ha identificado un rapido crecimiento en el disefio
personalizado de protesis ATM para tratar diferentes trastornos temporomandibulares, tales
como la artrosis articular (Mercuri, 2002), la artritis reumatoidea (Wolford M, 2000), tumores
en el condilo articular (Patricio CG, 2021), las malas uniones condilares (Moraes PH, 2012),
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la recidiva de desdrdenes temporomandibulares (Dimitroulis G, 2018) y la anquilosis severa
(Neelakandan R, 2014). Con estas protesis se han reportado complicaciones aproximadamente

del 14% y que van desde la fractura de tornillos hasta el aflojamiento del implante.

Muchas publicaciones presentan la supervivencia clinica de la protesis en funcion de
parametros como los biomateriales, el nimero de cirugias previas, el diagndstico previo y el
tiempo de cirugia (Luxiang Z, 2017). No obstante, es escasa la literatura que se enfoca en los
pardmetros geométricos de disefio de la superficie articular.

Algunos autores, como (Ramos A. , 2014) han usado una esfera en el espacio articular para
determinar el centro de giro de la prétesis, mientras que (Wladimir G, 2022) propone un radio

de curvatura anterior en funcién del plano de Frankfort y algunas relaciones musculares.

La evidencia cientifica sugiere que el estado de esfuerzo y traslacion del condilo protésico
dependen de variables como el plano oclusal (Buranastidporn B, 2006), el &ngulo entre el plano
oclusal y la eminencia articular glenoidea (Claire E, 2011), la forma de dicha eminencia
articular (Mark de Zee, 2009), la zona triboldgica de contacto (Mesnard M, 2014), el centro
de giro protésico (Van Lon, 2002) y los vectores de fuerza muscular (Hatcher D, 1986) (Stefan
R, 2008).Todas estas variables, excepto los vectores de fuerza muscular, pueden ser
modificadas por el cirujano maxilofacial y el ingeniero biomédico durante el disefio de la

protesis.

La hipotesis de este trabajo es que estos parametros y combinaciones de radios de curvaturas
permiten predecir la traslacion sagital, los estados de esfuerzo de Von Mises y de compresion
en la superficie articular de la protesis. Por lo tanto, este trabajo cobra relevancia y su ejecucion

contribuye al estado del arte en el disefio personalizado de prétesis ATM.
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MATERIALES Y METODOS

Seleccidon de la muestra de estudio y criterios de inclusion
y exclusion.

Se seleccionan dos mujeres con diagndstico clinico y radiografico de reemplazo articular de la
ATM en el servicio de cirugia maxilofacial de la clinica Colsubsidio infantil de la ciudad de

Bogot4, Colombia. Los criterios de inclusion y exclusion se presentan en la Tabla 8.

Tabla 8 Criterios de inclusion y exclusién pacientes estudio, fuente: Autor

Criterios de inclusion Criterios de exclusion
1 Lateralidad derecha o izquierda 1 Cirugias previas Protésica
2 Psicolégicamente estable. 2 Infeccién
3 Anomalia dentofacial clase 1y 2 3 Anquilosis ésea
4 Densidad ésea normal 4 Mayor de 50 afios
5 Apertura bucal menor de 3cm 5 Paciente dentulo
6 Dolor en articulacién afectada

Paciente #1POA (Plano Oclusal Alto):

Mujer de 26 afios (Figura 31), completamente dentulo sin trastorno o dolor muscular, sin
ruidos, sin antecedentes de cirugia en el area de la articulacion temporomandibular (ATM).

Presenta una anomalia dentofacial de clase 1l con plano oclusal alto en relacion con el plano
de Frankfort (dicocefalico: Plano Oclusal Alto > 8°+4°). Ademas, exhibe una linea media facial
centrada entre el maxilar y la mandibula, inclinacién oclusal en el plano coronal a nivel del
canino izquierdo (canteo), retrognatismo mandibular con disminucion de las vias aéreas <
11mm~3, tratamiento de ortodoncia previo e hiperdivergencia facial, lo que puede causar futura
reabsorcion de los condilos mandibulares Fuente especificada no valida.. El tratamiento
ortognatico propuesto por el cirujano maxilo facial busca ampliar el volumen en la via aérea,
disminuir el plano oclusal mediante el movimiento antihorario del maxilar, el avance de la

mandibula y la mejora de la simetria.
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Las caracteristicas clinicas y radiogréaficas de esta paciente la hacen candidata para recibir una
protesis ATM a futuro segin (Wolford, 1994).

Figura 31 Perfil sagital radiogréafico, Paciente #1POA, Fuente Autor

Se realizd la simulacién de una cirugia ortognatica digital utilizando el software Mimics de la
compafia Materialise, con el objetivo de mejorar la simetria estética, funcional y mecanica del
paciente. Se emplearon las medidas de la cefalometria de Ricketts (Figura 32). Se llevo a cabo
una osteotomia digital Le Forte | y una osteotomia sagital de rama izquierda para corregir el

angulo oclusal alto. La cirugia digital fue supervisada por un cirujano maxilofacial.

Paciente Clase Il

ANB 8,9° 2+2°

109,1° |120,2 + 5,3mm

1125+ 5,32
<PO-PH 7.142,50

Figura 32 A) Cefalometria de Ricketts sobre perfil de paciente, B) Medidas cefalométricas
prequirdrgicas paciente #1POA
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Paciente #2POB (Plano oclusal bajo):

Mujer de 43 afios, completamente dentulo, que presentd trastornos y dolor muscular y ruidos.
Posee una anomalia dentofacial de clase Il leve y un angulo bajo con respecto al plano de
Frankfort (braquiocefalica: Plano Oclusal Bajo < 8°+4°), sin un retrognatismo mandibular
marcado y normodivergencia facial. No ha recibido tratamiento de ortodoncia previo. Los
incisivos maxilares se desvian 0.7 mm a la izquierda de la linea media facial y no presenta

inclinacion oclusal en el plano coronal (canteo).

La colocacion de una protesis articular ATM (Figura 33) es una opcion de tratamiento a

considerar en casos de luxacion recurrente del disco articular y dolor intenso.

Figura 33 A) Perfil coronal dseo B) Perfil sagital 6seo, Paciente #2PON. Fuente Autor

La Figura 34 presenta la informacion cefalométrica del paciente #2POB, al cual no se le realizd

cirugia ortognatica digital.
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B Paciente Clase Il
Paciente Norma
SNA 81.4° 82+2°
SNB 75,7° 80+2°
ANB 5,7° 242°
A-B(POJWITTS |  6,1mm 04+25
Dist Co—Gn 110,2mm [ 120,2 + 5,3mm
Dist ENP-ENA | 48,5mm 51,6mm
<15-PP 113,2° 112,5 +5,3¢
<1i-PM 101,8° | 959 + 57¢
<PO-PH 74° 7.142,50
<SN/PO 14° 14°
<PO-FH 2,3° 9,3°

Figura 34 A) cefalometria de Ricketts sobre perfil de paciente, B) Medidas cefalométricas
prequirdrgicas paciente #1POB

Obtencion de imagenes anatomicas a partir de TAC

Método de adquisicion de imagenes:

Se utilizé un modelo 3D para representar las caracteristicas de los tejidos 6seos y la relacion
espacial anatémica entre ellos. Este modelo se obtuvo a partir de un estudio de Tomografia
Axial Computarizada (TAC) del complejo craneal, maxilar y mandibular en formato DICOM.

Protocolo de adquisicion de imagenes:

Las imagenes se adquirieron utilizando un tomoégrafo Siemens TCS456 de 4ta generacién
modelo 2020, con el paciente en posicion supina y la linea media facial perpendicular al
colimador del TAC. Se utilizé una ventana de informacion que incluye todo el craneo del
paciente. Los resultados se almacenaron en un CD en formato DICOM se realizaron 395 cortes

con un espesor de 0.6 mm y separados a 0.6 mm.

Modelo CAD del complejo maxilomandibular a nivel del
ATM.

Los archivos DICOM de ambos pacientes fueron exportados al software MIMICS (Materialise,
Belgica) y segmentados de manera semiautomatica en la escala Hounsfield (HU) (Figura 35-
a). Algunas zonas de interés en la articulacion y los dientes fueron segmentadas manualmente

debido a que el software perdia precision por la a proximidad entre los huesos.
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Después de la segmentacion de las imagenes y la creacion de archivos STL de los huesos
mandibular y craneal de los pacientes (Figura 35) mediante MIMICS, se llevd a cabo una
verificacion por parte de los coautores del estudio, cirujanos maxilofaciales, quienes avalaron
la precision de la segmentacién automética y manual del investigador, garantizando una

representacion exacta de la anatomia.

a) Segmentacion digital de imagenes médicas

Formato Dicom D

Predefined thresholds sets: |Bone (CT)

1024 -500 0 S00 1000 1500 2000 2500 3071
Mo 2 . W max | 3071 - H @

- . Basado en la
TAC perfil Sagital
escala H.U Hueso mandibular

Representacion 3D de segmentacion digital

=)

Hueso fosa glenoidea

Modelo 6seo de trabajo

Hueso mandibular Representacion
CAD

Figura 35 Flujo de trabajo a) segmentacion de imagenes médicas basado en escala
Hounsfield (H.U) b) representacion volumétrica de componentes 0seos en formato STL y
modelo 6seo de trabajo final. Fuente autor.
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Finalmente, los archivos 3D del paciente #1POA (Figura 36) fueron utilizados para realizar,
con la supervision de un cirujano maxilofacial, una correccion digital del plano oclusal y de la

simetria facial. Para ello se simularon osteotomias sobre el maxilar tipo Lefort 1 y la rama

mandibular izquierda, como se muestra en la Figura 37.

Figura 36 Segmentacion digital de componente craneal y mandibular de paciente #1POC,
Fuente autor

Figura 37 Propuesta digital para la correccion ortognatica del plano oclusal y simetria
estética, Fuente Autor

Disefio y modelado 3D de la prétesis ATM personalizada
basado en las variables anatémicas de interés.

Angulo entre plano oclusal y plano de Frankfort:

Para definir el angulo entre el plano oclusal y el plano de Frankfort, en el archivo CAD se
ubicaron tres puntos de control tangentes a la clspide de cada diente (Figura 38), los cuales

definieron el plano oclusal del paciente después de la cirugia ortognatica, (Wolford, 1994)
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Plano de Frankfort

Plano oclusal

Figura 38 Angulo sagital entre plano oclusal y plano de Frankfort a partir de 3 puntos
dentales de control, A) paciente #POA B) paciente #2POB, fuente: Autor

Ejes globales y planos de valor

Se definid el punto (0,0,0,) del marco de referencia global, como aquel punto contenido entre

el plano de Frankfort y el plano de linea media facial (Figura 49).
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z

Coordenada
(0,0,0)

D\

Plano de
Frankfort

Plano linea
media facial

Plano Coronal Plano Sagital

Plano linea
media facial

Figura 39 Marco de referencia global. Fuente: Autor

Determinacion del eje de rotacion instantaneo (ERI).

Con el software Mimics (Materialice, Bélgica) se determiné la superficie de la fosa glenoidea

de cada uno de los pacientes, con sus limites anatomicos (Figura 40) (Alomar X, 2007).
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Anterior

Eminencia
articular

Borde Medial

Fosa glenoidea

Borde Lateral

Borde Posterior

X
B)

Posterior

y

Figura 40 Superficies representativas de los limites anatémicos de la fosa glenoidea segln
(Alomar X, 2007) A) paciente #1POA, B paciente # 2POB, Fuente: autor

Con el software Rhinoceros V.7, medimos la distancia desde los bordes laterales y posterior
hasta la eminencia articular, asi como desde la eminencia articular hasta el punto mas alto de
la fosa glenoidea. Estas distancias se denotaron como a, b y ¢ (Figura 41). Utilizando estas
medidas, aproximamos las superficies irregulares a un volumen de la forma elipsoide mediante

la ecuacion:

x2 y2 | 72 _
+ +2=1 (EC 6)
© @ @
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b =8,52 mm c =5,88mm

L
S o=

a=14,7 mm

Aproximacion de elipsoide

B)
b=10,56 mm c
-
a=18,9 mm

Aproximacion de elipsoide

@

Figura 41 Distancia absoluta y generacion de elipsoide paciente A) #1POA. B) #2POB

Fuente: Autor

Se calculd el centro de gravedad de cada elipsoide utilizando coordenadas globales (x v, zo)
y el vector normal al plano de la linea media facial (0,1,0). Luego, se cre6 un plano con la

siguiente ecuacion paramétrica (EC 7):

|O(x—x0)+1(y—y0)+0(z—zo) = O| (EC7)

Dicho plano corto a cada elipsoide exactamente por la mitad y permitio la ubicacién exacta del
(ERI) (Figura 42).
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Ecuacion del plano de la
linea media facial y = 0, con
vector normal (0,1,0)

Cordenadas
(x0,y0,20)

Elipsoide en
plano coronal

imagen TAC

Plano de ERI [ NE—
Y1=1(y0)

paralelo al plano de la linea media
facial, con normal (0,1,0)

Plano de | |Plano de Linea
ERI media

Figura 42 Flujo de trabajo para la creacion del plano de ERI a partir de la linea media facial y

las coordenadas del centroide eliptico, plano coronal fuente: Autor.

55



Centro cinematico protésico sobre TAC de pacientes.

En una vista axial se ubico el eje largo de la cabeza condilar derecha, el cual conecta el polo
lateral y medial del condilo mandibular derecho (Figura 43-A). Usando el mismo
procedimiento de la Figura 42, calculamos las coordenadas del polo lateral del condilo
mandibular (x; y;,z;) y luego, creamos un plano paralelo al plano de la linea media facial
(Figura 43-B):

Polo lateral del condilo
mandibular

A)

Eje largo del condilo

mandibular Plano de linea

media facial

Cordenadas polo
lateral (x1,y2,z3) -

B)

Plano paralelo a
plano de linea
medai facial

Figura 43 Eje largo de la cabeza condilar derecha en plano axial y generacion de plano
paralelo a plano de linea media facial en polo lateral condilar, fuente Autor
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En dicho plano, se ubico el centro cinematico condilar anatomico con un desplazamiento
posterior de 7 mm y superior de 7 mm a partir del punto (x1, x2,x3) (Yatabe A, 1995), dicho

punto se llamd centro cinematico condilar anatdmico (Figura 44).

Centro cinematico
condilar anatomico

Cordenadas polo
lateral (x1,y2,z3)

Figura 44 Visualizacion sagital del centro cinematico condilar, Fuente: Autor

El centro cinematico protésico (CCP) se ubicé 10 mm abajo (Figura 45) del centro cinematico
anatémico (Van Loon, 1999). De esta forma, se aumentd la apertura bucal en mas del 22% y
se cred un espacio minimo de 4 mm para el espesor del polietileno de la fosa protésica,

necesario para asegurar la integridad mecanica del implante (Leandro L, 2013).

= Cordenadas polo
lateral (x1,y,2,z3)

-, 10m

Centro cinematico
condilar protésico

Figura 45 Traslacion vertical del centro cinematico condilar anatémico para ubicar el centro

cinematico protésico Fuente: Autor
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Finalmente, el CCP se desplazd en direccion y hasta el plano sagital ERI para definir el Eje
de Rotacion Instantaneo (ERI) (Figura 46).

Centro cinematico
condilar protesico

7 mm

Plano paralelo a
plano de linea
media facial

Plano de ERI

Figura 46 Posicién final del centro cinematico protésico (CCP) en plano axial en la
interseccion con el plano ERI, Fuente: Autor
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Diseno de radio de curvatura sagital a nivel de la fosa
Glenoidea.

A continuacion, se presenta el flujo de trabajo para el disefio del radio de curvatura sagital

protésica (Figura 47). Posteriormente se detalla parte de este.

Eje vertical -»— circuferencia base
r4
Eje horizontal
X
=
20 mm l
a) =] 1 N
| / , \ Y
disefio de radios de _ |0.5 mm — _
curvatura P b) Eje horizontal A
I
—¢:11'5 mmF_ 9.5 mm
Radio de Radio de L
curvatura 11.5 mm curvatura base
incremento de 0.5 mm
C) por radio de curvatura

Figura 47 Flujo de trabajo para el disefio de radios de curvatura sagital. a) circunferencia
base de 20 mm de diametro en un plano paralelo a zx, b) 5 radios de curvatura sagital con

incrementos del semieje horizontal de 0.5 mm c) visualizacion de radios extremos

A partir de una superficie circular de 20 mm de didmetro se dibujaron cuatro circunferencias
conceéntricas separadas radialmente 0.5 mm. Posteriormente se trazo una linea paralela al eje
X, a una distancia vertical superior de 3 mm “a-a”, (Figura 48-A). Seguido, se disefiaron cuatro
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curvas elipticas con el semieje vertical constante e incrementos de 0.5 mm en direccion
posterior del semieje radial coincidiendo con los circulos concéntricos a nivel del eje a-a
(Figura 48-B)

A) B)
0,5m v— Eje vertical Y
Eje horizontal
a \ a’ a \ a’
W o R ////RN 1
4
E Curvas elipticas
™
20 mm X

Figura 48 Disefio y medidas para la creacion de las radios de curvatura elipticos. Fuente:
Autor.

Luego los radios de curvatura elipticos fueron cortados a nivel del eje paralelo horizontal a-a

(Figura 49).
f Eje vertical

% . Eje horizontal

4
L Radios de
curvatura elipticos

-
incrementos +0,5 mm X

Figura 49 Radios de curvatura en plano sagital fuente: Autor
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En la Figura 50 se presentan los 5 radios de curvatura propuestos en esta tesis.

Eje velrtical

T TN
5’5 mm

7 mm

—D-{—-‘—

m 10 mm

Radio de

Radio base #1 curvatura #2

¢
(4]
e
5
.E Bl i —— —=! -—
5 10,5 mm "11 mm
-a=> Radio de Radio de
) curvatura #3 curvatura #4
Zz
N
- -—
11,5 mm X
Radio de

curvatura #5

Figura 50 Visualizacion sagital de los radios de curvatura con sus respectivas medidas
horizontales y verticales. Fuente: Autor

Finalmente, el radio de curvatura base #1 se ubica en la coordenada circular 0.67x (equivalente

a 32° sobre la vertical) con respecto al punto CCP como se ilustra en la Figura 51.
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Radio base # 1

AT —

\

|
CCP y el angulo a 32° se hacen coincidir

Figura 51 Unidn entre CCP y radio de curvatura base #1 a nivel del plano de ERI. Fuente:
Autor

Esta eleccidn se justifica por dos razones:

1. Lalongitud de arco correspondiente a un angulo de 32° es aproximadamente de 6 mm,
que es la distancia teorica que el condilo se desplazaria en condiciones naturales.

2. Siel CCP se localiza mas alla de los 45° (0.75x) se incrementa el momento de la fuerza
de reaccion con respecto al eje de tornillo que fijan el implante de la fosa glenoidea, lo

que hace probable que los tres primeros tornillos anteriores fallen por cizalla.

Disefio de condilo mandibular protésico.

La cabeza condilar protésica es un componente crucial en la reconstruccion de la articulacion
temporomandibular (ATM). El disefio de una cabeza condilar protésica debe considerar varios

aspectos biomecanicos.

BIOMECANICOS

La geometria de la cabeza protesis condilar se construyo simetricamente alrededor de un eje de
simetria con las siguientes dimensiones radiales y longitudinales como se describe en la Figura
52.
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R2.03

R1.78 4 N\« Ejede &= Xo¥ N
simetria \ ,\

<9

Figura 52 Disefio y cotas de condilo mandibular protésico para el radio de curvatura base #

1. Unidades en mm. fuente: Autor

Este disefio se mantuvo igual en las cinco cabezas condilares protésicas, variando solo en la

separacion de los ejes de simetria por 2.5° entre cada una (Figura 53).

Figura 53 Desviacion de 2.5 ° entre el eje de simetria del condilo protésico base y el eje de

simetria del condilo protésico 2, Fuente: Autor

En la Figura 54, se presentan los cinco radios de curvatura de la prétesis glenoidea con su

respectiva cabeza condilar protésica.
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Radio base Radio de
#1 curvatura # 2

4200 | 2959 <

Cabegzorﬁilar Cabezg/cokilar

protesica base protésica #2

v

o

Radio de Radio de
curvatura # 3 curvatura # 4

‘[’-00° - 'ZABO -

v v

N

N
Cabezt~—l+<=orl\lilar Cabeza+con ilar
protésica #3 protésica #4

Radio de
curvatura#5

22.00° 4\]\ z
T—x

¥ N

|

Cabeza'condilar
protésica #5

Figura 54 Relacion geométrica de la cabeza condilar protésica en cada uno de los radios de

curvatura propuestos. Fuente: Autor
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Disefio de implante protésico fosa glenoidea

En el plano ERI se gener6 una curva s, considerando la anatomia de la fosa. Luego, esa curva
se roto respecto al eje vertical un angulo de 360° para generar la superficie externa de la fosa

glenoidea protésica. Esta superficie fue comun para todos los disefios (Figura 55-56).

Base implante
fosa glenoidea

Eje vertical
|

Y

__H_. A
2 mm Eje horizontal

radio de
curvatura# 5

.00 mm

/

Figura 55 Implante fosa glenoidea comun para cada uno del disefio paciente #1POA

Base implante
fosa glenoidea

Eje vertical
£
1 Y
- - ‘
2 mMm Eje horizontal
radio de

curvatura # 5

Figura 56 Implante fosa glenoidea comun para cada uno del disefio paciente #2POB

Disefio de placa condilar protésica.

Se selecciono el area posterior de la rama mandibular derecha (Figura 57, color gris). Luego
se extruy6 3 mm para formar la placa condilar protésica a la medida del paciente. Esta placa

fue la misma para todos los disefios.
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Placa condila
protesica

Figura 57 Dimensiones de la placa condilar protésico, comun para cada uno de los disefios 5
disefios. Fuente: Autor.

Posteriormente, en cada uno de los pacientes #1POA Y #2POB se generaron cuatro copias de

la placa condilar protésica y cada una se acoplo al disefio de cabeza condilar protésico,

NN
L

Figura 58 En fila superior de izq. a derecha los 5 implantes de paciente #1POA en fila
inferior de izq. a derecha los 5 implantes de paciente #2POB

respetivo (Figura 58).

Tras el proceso de segmentacion de las imagenes TAC, y remallado, se generaron voliumenes

cerrados de trabajo en formato IGES para su posterior uso en el software ANSY'S (Pensilvania,
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Estados Unidos). Esta operacion implico una reorganizacion de la malla. Por ello, se verifico

el error relativo de cada malla, y se corroboro que fue menor al 3%.

Finalmente se obtuvieron 10 protesis (cinco implantes de fosa glenoidea y cinco implantes de

placa condilar) por cada uno de los pacientes, para un total de 20 implantes (Figura 59)

Figura 59 Implantes protésicos en condilo y fosa glenoidea en fila superior #1 POA y en fila
inferior #2 POB. Fuente: Autor

Construcciéon de modelos biomecanicos de Elementos
Finitos

Modelos constitutivos

Se implementd un modelo eléstico lineal is6tropo Hooke (Saldarriaga, 2011) (Mori H, 2010)
(Kozakiewicz M, 2014), para el huesos cortical, esponjoso y la placa de titanio
respectivamente, posteriormente se resolvié la (EC 4) y se determin6 el mddulo de elasticidad
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E' de dichos huesos basado en la escala de grises (H.U) (Tabla 12) de las imagenes médicas

TAC propias de cada paciente.
Luego, para analizar el comportamiento mecénico del polietileno de ultra alto peso molecular
(PE), se implementd el modelo constitutivo el&stico lineal is6tropo de St. Venant Kirchhoff

(EC3) en el modulo "Custom material model” del Software ANSYS 2020, basandonos en el
trabajo de referencia de (Bonet, 1997). Las constantes U se extrajeron de la Tabla 10, mientras

que las constantes E se obtuvieron de la Tabla 9.

Tabla 9 Densidad y modulo de elasticidad de hueso cortical y esponjoso en funcion de la

escala de grises (H.U) propias de cada paciente.

Pcte #1POA Pcte #2POA
H. Cortical H. Esponjoso | H. Cortical H. Esponjoso
(H.U=2300)| (H.U=1040) | (H.U=2192)| (H.U=1300)
Densidad 23kg/mI1,05kg/m® | 2.2kg/m°| 13kg/m?
Modulo de Elasticidad E (MPa) 13860 6485 13206 7833

Por otro lado el modelo de carga muscular se supone lineal sin restricciones fisiologicas (Lamas
M, 2021) la hipoétesis de este modelo asume que solo el 70% de la fuerza muscular maxima es
usado en actividades diarias (Shu J, 2020) Ademas, la fuerza maxima se relaciona de manera
lineal con el area transversal del musculo y la unidad motora de las fibras musculares (Koolstra
J, 1988). Las propiedades mecénicas y ecuaciones constitutivas de cada solido son presentadas
en la Tabla 10.
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Tabla 10 Modelo constitutivo y propiedades mecanicas de solidos

Parametros de

entrada
.. Médulo Médulo
] ] Modelo Ecuacion de
Solido Material s . de Ref.
constitutivo  Constitutiva Young .
Poisson
(Mpa)
Hue.so ,M.ode!o o =E ¢ 13860/ 03
Hueso cortical elastico lineal 13206 Autor
mandibular Hueso Modelo _ 6485/ 03
Esponjoso eldstico lineal g=hE 7833 ’ Autor
Hueso Hueso
temporal . Modelo oc=E:€ 13700 0,3 (Fangjie Z
cortical e ’
€scamoso elastico lineal 2023)
Protesis Fosa Venant (Ramos A
HWPE . =E- 2 !
glenoidea U Kirchhoff o=E-¢ >00 0,29 2011)
Prote5|s.PIaca TI6AIdY ,M.ode!o o=E-¢ 110000 0,3 (Rodrigues.,
condilar elastico lineal 2018)
Modelo
Musculos N/A fisiolégico _ (Weijs W,
lineal Fmax =p-4 1984)

Representacion vectorial de musculos

A partir de las imagenes diagnosticas (TAC) de cada paciente, se segmentaron los muasculos
oclusores de la boca en el plano axial, identificando el area de origen e insercién. Luego, se
determind el centro geométrico correspondiente a cada area segmentada utilizando el software

Rhinoceros V.7, como se muestra en la (Figura 60).
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Hueso cigomatico
izquierdo

Centro de inercia M.
Masetero profundo

Centro de inercia M.
masetero superficial

Centro de inercia M. Rama mandibular
masetero superficial izquierda

Figura 60 Seccion transversa de musculos oclusores de la mandibula con sus respectivos

centros geométrico por area, fuente Autor.

Tras la generacion de estos puntos, se conectaron desde su origen hasta su insercidn para crear
un vector director que indica la orientacion de cada musculo. Este proceso, combinado con la
seccion transversal del masculo, facilitd la creacion de sélidos de extrusion, como se muestra

en la Figura 61

M. Temporal izquierdo

M. Masetero profundo
izquierdo

M. masetero superficial
izquierdo

Rama mandibular
izquierda
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M. Temporal izquierdo

/ M. masetero superficial
izquierdo

Rama mandibular
izquierda

Rama mandibular
izquierda

H.cigomatico

M. Pterigoideo lateral

M. Masetero superficial
izquierdo

M. Masetero profundo
izquierdo

M. Temporal izquierdo

M. Pterigoideo medial
Figura 61 Representacion CAD de musculos oclusores vasado en la informacion de

imagenes médicas tac de paciente #1POA.Fuente: Autor

Dado que cada musculo se asemeja a un vector con magnitud, direccion y sentido (Figura 62),
se procedid a su representacion vectorial, como se ilustra en la Figura 63.
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Figura 62 Representacién CAD de musculos oclusores paciente #1POA, Fuente: Autor

Vector M. Masetero Vector M. Temporal
profundo izquierdo

Vector M. Pterigoideo
medial

/ Vector M. Masetero
/ superficial
Z
y

Figura 63 Representacion vectorial de musculos oclusores paciente #1POA, Fuente Autor
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La informacion geométrica, vectorial y las secciones transversales de los muasculos de los

pacientes #1POA y #2POB se encuentran detalladas en el anexo al final del documento. Estos

calculos se fundamentaron en los estudios previos (Koolstra J, 1988), (Weijs W, 1984).

A continuacion, en la Tabla 11 se presenta el area transversa, vector unitario y magnitud

muscular para el paciente #1POA y #2POB.

Tabla 11 Caracteristicas vectoriales de musculos oclusales pcte #1POA, Fuente: Autor

Area Magnitud
Lateralidad| Musculo Oclusor Paciente |transversa| Vector unitario ?N )
cm2
P1 51 -0,35 -0,34 0,88| 188,7
Masetero profundo
P2 4,8 0,32 -0,36 0,88 177,6
o P1 2,6 -0,17 -0,72 0,67 96,2
Derecha | Masetero superficial
P2 2,7 0,13 -0,80 0,59 99,9
o ) P1 4,1 0,40 -0,27 0,87 151,7
Pterigoideo medial
P2 4,3 0,44 -0,55 0,71 159,1
P1 5,4 0,30 -0,33 0,90 199,8
Masetero profundo
P2 5,2 -0,28 -0,34 0,82 192,4
P1 2,4 0,10 -0,78 0,62 88,8
Masetero superficial
. P2 2,9 0,16 -0,79 0,60 107,3
Izquierda
o ) P1 4,5 -0,49 -0,36 0,79| 166,5
Pterigoideo medial
P2 4,5 -0,47 -0,59 0,66 166,5
P1 3 0,36 0,38 0,85 111
Temporal
P2 3,3 -0,20 0,26 0,94 1221

Basado en (Shu J, 2020) Gnicamente se simulo en el software ANSYS el 70% de la magnitud

muscular total hallada en la tabla 11 (Figura 65-65).
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. M.masetero profundo derecho: 131,62 N
B M. masetero superficial izq: 62,688 N

. M.pterigoidep medial izq: 134,93 N

. M.masetero superficial derecho: 67,322 N
. M. pterigoideo medial derecho: 106,18 N
. M.masetero profundo izq: 160,27 N

. musculo tempoal 3 ramas: 77,699 N

Figura 64 Visualizacion vectorial de los masculos pcte #1POA, en Software ANSY'S fuente:
Autor

A M. pterigoideo Medial izg: 11141 N
. M. Masetero profundo izq: 125,04 N
. M. Masetero profundo derecho: 124,26 N
. M Pterigoideo medial izg: 116,62 N

. M. Masetero sup izq: 75,088 N

. M. Masetero sup derecho: 69,968 N

8] ™. Temporal izq: 85477 N

Figura 65 Visualizacion vectorial de los muasculos pcte #2POB, en Software ANSYS.
Fuente: Autor

Condiciones de borde

Restricciones espaciales:

En el contexto de la investigacion, consideramos el sélido que representa el hueso de la fosa
glenoidea derecha para ambos modelos de los pacientes #1POA y #2POB como un elemento
rigido. Este elemento rigido estd sujeto a restricciones en los seis grados de libertad,
particularmente en la superficie superior de la fosa glenoidea, como se muestra en color

amarillo en la Figura 66.
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Consecuentemente el implante mandibular, implante fosa glenoidea y hueso de la mandibula
se consideraron elementos deformables (Darawsheh HM, 2023) (Fangjie Z, 2023); al lado
contralateral (condilo izquierdo) se impuso restricciones de traslacion en la direccion "z y “y”
(Shirish M, 2012) (Ting J, 2010), permitiendo Unicamente la traslacion de 2 mm en la direccion
“x” (Citarella R, 2012) (Figuras 66).

z z

¢ Restricciones Restricciones ¢
&

de traslacion (xy.2)
(y,2)

Restricciones
(x’y’z)

Restricciones
de traslacion

(y,2)

250 N Carga 250 N Carga

Figura 66 Restricciones espaciales, condiciones de carga Pcte #1POA Y #2POB

Carga aplicada:

En ambos pacientes se aplicé una carga perpendicular al hueso cortical, a nivel segundo molar
izquierdo de 250 N (Shirish M, 2012), para el paciente #2POB la carga varia en plano sagital
(zx) -45°,90° y 45° como se ilustra en la Figura 69. optamos por realizar la simulacion con una
carga desequilibrada, ya que se ha comprobado que esto genera mayores niveles de esfuerzo

en la zona contralateral.

Condiciones de contacto:

El coeficiente de friccion en la interfaz entre la cabeza condilar protésica y el polietileno se
asumio un valor de 0.1 (Ramos A, 2011).

El tipo de contacto entre los sélidos se establecio como "Superficie-Superficie™. Se establecid
una condicion “bonded” entre las superficies de contacto de los huesos trabecular y cortical y

entre los implantes y el hueso cortical (Figura 67). La interaccion entre la fosa glenoidea
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protésica y la cabeza condilar protésica se abordé como un contacto deslizante con una

restriccion de no penetracion y coeficiente de friccién igual a 0.1.

Hueso temporal escamoso

sup-sup
Elemento
"contac176"

Hueso cortical

Implante fosa glenoidea Cuerpo deformable

Cuerpo deformable

Hueso Trabecular
Cuerpo deformable

Implante placa condilar
Cuerpo deformable

Figura 67 En Color fucsia fronteras de contacto superficie -superficie éntrelos diferentes
cuerpos del estudio, fuente: autor.

Propiedades de la Malla F.E.M

Debido a que el objeto de estudio no es evaluar el estado de esfuerzo del hueso temporal
escamoso, este se considerd como un rigido, los demas sélidos fueron considerados tetrahedros
cuadraticos con 10 nodos, (Figura 68), La malla del paciente #1POA tuvo 832910 nodos y
484916 elementos mientras que la del paciente #2POB tuvo 787789 nodos y 412235 elementos.
La convergencia de la malla no fue implementada debido a la longitud maxima del elemento
tetraédrico, que fue de 0,5 mm, una longitud por debajo de la reportada por otros autores
(Armentani E, 2010).
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Tetrahedro cuadratico
de 10 nodos

Figura 68 Caracteristicas de la malla comin para ambos pacientes, fuente: Autor

Proceso de Simulacion FEM.

Se llevaron a cabo 15 simulaciones por paciente. Para el paciente #1POA estas 15 simulaciones
correspondieron al anélisis de tres angulos del plano oclusal con cada uno de los cinco radios
de curvatura (Figura 69). Para el paciente #2POB estas 15 simulaciones correspondieron a tres

angulos del vector de carga con los cinco radios de curvatura (Figura 70).
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Area de carga,
2do premolar

GRUPO | GRUPO Il GRUPO Il

Radios de curvaturas

#1 (base) #2 #3 #4 #5

Figura 69 Flujo de simulacién para el pcte #1POA: Angulo plano oclusal y radios de
curvatura.

78



Area de carga,
2do premolar

GRUPO | GRUPOII GRLXPO ]}

Radios de curvaturas

J

Y Y

#1 (base) #2 #3 #4 #5

Figura 70 Flujo de simulacion para el pcte #2POB: Angulo del vector de carga y radios de
curvatura.
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RESULTADOS

Con el objetivo de brindar mayor claridad en la presentacion de resultados, se expondran
unicamente los resultados gréficos de esfuerzos y desplazamientos de los radios de curvatura
base #1 y #5 para ambos pacientes. Estos dos casos representan los extremos en términos de
curvatura. Los esfuerzos y desplazamientos de los radios de curvatura (#2, #3 y #4) fueron

presentados en forma de tabla.

Se analizaron los esfuerzos de VVon Mises ya que facilitan la identificacion de zonas propensas
a deformaciones plasticas. Ademas, se presentaron los esfuerzos minimos principales, ya que
son proporcionales a las presiones de contacto. Complementariamente se presentan los

desplazamientos de la cabeza condilar protésica

Posteriormente se describio las zonas sobre la superficie articular de la protesis glenoidea
donde estas magnitudes tenian sus valores maximos. Por ultimo, en el plano sagital, se etiqueto
tres puntos de control y se estudid la traslacion condilar protésica de ambos pacientes.

Esta estrategia permito enfocar la atencion en los casos mas relevantes y destacar las diferencias
entre los radios de curvatura mas extremos. En la Figura 71 se presenta un flujo para la

presentacion de resultados.
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Paciente #1POA Y #2POB '

Estado de esfuerzos en radio de
curvatura#l y#5en:

P

#

fosa glenoidea

x ‘
Desplazamiento sagital de

condilo protesico

Y

Tabulacion de resultados
para radios del #1 al #5

Esfuerzos y desplazamientos
|

Wl

Radios de curvatura

Figura 71 Flujo de trabajo para la presentacion de resultados para ambos pacientes de

estudio.




RESULTADOS PACIENTE #1POA
Grupo II: Estado de esfuerzos sobre superficie de contacto.

Para el angulo oclusal de 12° (grupo 1) el radio de curvatura base # 1 el cual representa la
configuracién de disefio comun en el reemplazo ATM, presento un incremento del 26% en los
esfuerzos de Von Mises y del 30% en los esfuerzos minimos principales (31,3 MPa vs 23 MPa)
y (-52,7MPa vs -36,7MPa) respectivamente, comparado con el radio de curvatura # 5 (Figura
72).

Esfuerzo de Von Mises

I 31,3 Max
| 29,8

A)

— 25

= 23 MaX e—

m 19
— 15.2
11,4

7,63
I 3,83
0,02
B) Esfuerzo minimo principal
I 0,47
-5,42
L-11,4

—-17,3
—-23,3
= -29,2

Radio de curvatura base #1
Radio de curvatura #5

-36,7 Min—»
-41,1
I-68,3
-53 Min

Figura 72 Esfuerzos de Von Mises (Mpa) y esfuerzo minimo principal (MPa) en los radios

de curvatura base #1 y #5, para el angulo oclusal de 12° (grupo Il) paciente: #1POA.
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Magnitud de esfuerzos sobre superficie articular en implante glenoideo.

La Tabla 12 muestra los maximos esfuerzos de VVon Mises y esfuerzos minimo principal, junto
con su ubicacion en la superficie articular de la prétesis glenoidea, identificados segun la Figura
73.

La mayor (34, 1 MPa) y menor (22,32 MPa) magnitud de esfuerzo de VVon Mises se presento
en el radio de curvatura base # 1 y el radio de curvatura # 4 del plano oclusal de 10° (grupo I)
respectivamente. La mayor (-59,3 MPa) y menor (-31,1 MPa) magnitud de esfuerzo minimo
principal se presento en el radio de curvatura base #1 y radio de curvatura #3 del plano oclusal
de 12° (grupo I1) respectivamente, La mayoria de los esfuerzos se presentaron en la zonaay ¢

en los cuadrantes I, Il de la superficie articular protésica de la fosa glenoidea.
Lateral

Posterior Anterior

Medial

Figura 73 Vista axial y Division espacial de la superficie articular de la fosa glenoidea
protésica fuente: autor.
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Tabla 12 Esfuerzos (MPa) sobre la superficie articular de la fosa glenoidea protésica.

Radio de |Esfuerzo de Von Mises |Esfuerzo principal minimo
curvatura Max Ubicacion Min Ubicacion
#1
#2 26,02 I-c -45,53 Il-a
#3 25,38 Il-c -36,21 Il-a
#4 22,32 I-a Il-a
#5 23,55 I-a -36,67 Il-a
#2 27,95 I-a -42,95 Il-c
#4 25,69 Il-a -46,39 ll-c
#5 23,02 I-a -36,74 IV-c
#1 27,37 Ill-c -55,29 IV-c
#3 26,15 I-a -52,2 I-a
#5 23,89 Il-a -47,7 Il-a

Los colores naranjas y azul representan el valor minimo y maximo por columnas.

Desplazamientos sagitales de la cabeza condilar protésica Grupo Il
paciente #1POA.

A continuacion, se presenta los desplazamientos de la cabeza condilar protésica en el plano

ZX, siguiendo la traza de los nodos a, b, ¢ (Figura 74).

Posterior Anterior
z
ANT-SUP
e X
<O
ANT-INF

Figura 74 Vista sagital de componente condilar protésico, con nodos a, b, ¢, para descripcion
de desplazamientos, anterosuperior (ANT-SUP), anteroinferior (ANT-INF. Fuente: Autor

84



Se observd un aumento del 17% en los desplazamientos nodales a medida que los radios de
curvatura variaron desde el # 1 a# 5 (Tabla 13), con un promedio de 2,18 mm, 2,10 mm, 2,12
mm para los nodos a, b, ¢ respectivamente; los valores positivos de los cosenos directores
indicaron un desplazamiento en sentido anterosuperior (ANT-SUP) constante para todos. El
radio de curvatura base # 1 con el angulo de plano oclusal de 12° (grupo Il) (Figura 75), result6

ser la combinacion mas limitante para la traslacién condilar protésica.

Radios de curvatura

mm
2,25

2,2

2,15
2,1

2,05

1,95

1,9

1,85 7

1,8

Figura 75 Desplazamientos (mm) de la cabeza condilar protésica en los nodos a, by ¢ en
plano ZX, con angulo de plano oclusal de 12° para pcte #1POA
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Tabla 13 Desplazamientos (mm) sagitales de los nodos a, b, ¢ y sus respectivas direcciones

pcte
curvatura
# 211 | 10,9° | 2,08 | 11,9°| 209 | 12,8
#2 221 | 108 | 2,17 | 11,1°| 218 | 12,4
#3 2,32
#4

#2 1,94 13,3°
#3 14,3°
#Ha 2,20 10,3° 2,12 | 134 | 2,17 15,8°
#5 2,22 10,2° 2,13 | 13,7 | 2,18

#1 1,96 9,4° 1,84 | 11,7° 1,80

#2 2,06 10,3° 1,93 | 1,7 1,97 16,3°

Los colores naranjas y azul representan el valor minimo y maximo por columnas.
RESULTADOS PACIENTE #2POB
Grupo |I: Estado de esfuerzos sobre superficie de contacto.

Para el angulo de carga de 90° (grupo Il) el radio de curvatura base # 1 el cual representa la
configuracion de disefio comun en el reemplazo ATM, presento un incremento del 22% en los
esfuerzos de Von Mises 'y del 72% en los esfuerzos minimos principales (41 MPa vs 32,1 MPa)

y (77 MPa vs -44,6 MPa) respectivamente, comprado con el radio de curvatura # 5(Figura 76).
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Esfuerzo de Von Mises

41 Max
36,4

32,1 Max e

27,3
22,8
18,2
13,7

I9,11

4,56
0,01
B) Esfuerzo minimo principal
I 1,2
-7,49

— -16,2

24,9
1 -33,6

Radio de curvatura base #1
Radio de curvatura #5

+-44,6 Mi
— -50,9

-59,6
i I -68,3
=77 Min

Figura 76 Esfuerzos de Von Mises (MPa) y esfuerzo minimo principal (M Pa) en los radios

de curvatura base #1 y #5, para el angulo de carga de 90° (grupo Il) paciente: #2POB

Magnitud de esfuerzos sobre superficie articular en implante glenoideo.

La Tabla 14 muestra los maximos esfuerzos de VVon Mises y esfuerzos principales minimos,
junto con su ubicacion en la superficie articular de la protesis glenoidea, identificados segun la

Figura 74.

La mayor (51,4MPa) y menor (26,5 MPa) magnitud de esfuerzo de Von Mises se presento el
radio de curvatura # 2 con angulo de carga de -45° (grupo 1) y el radio de curvatura # 3 con
angulo de carga de 90° (grupo I1) respectivamente. La mayor (-77 MPa) y menor (-36,6 MPa)
magnitud de esfuerzo minimo principal se presento en el radio de curvatura base # 1y radio de

curvatura # 2, con angulo de carga de 90° (grupo Il) respectivamente, La mayoria de los
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esfuerzos se presentaron en la zona a 'y ¢ en los cuadrantes I, 111 y IV de la superficie articular

protésica de la fosa glenoidea.

Tabla 14 Esfuerzos (MPa) sobre la superficie articular de la fosa glenoidea protésica.

Radio de |Esfuerzo de Von Mises |Esfuerzo principal minimo

GRUPO

curvatura Max Ubicacion Ubicacion

#1 31,76

-53,49

-52,49 l-c
#Ha 32,03 11-C -48,11 11-C
#5 35,72 I-c -52,31 Il-a

Los colores naranjas y azul representan el valor minimo y maximo por columnas.

Desplazamientos sagitales de la cabeza condilar protésica Grupo Il
paciente #2POB.

Para el grupo con un angulo de carga de -45° (grupo 1), se noté una reducciéon en los
desplazamientos a medida que los radios de curvatura variaban de # 1 al # 5, los valores
negativos de los cosenos directores en el radio de curvatura base # 1, # 4 y # 5 indicaron un
desplazamiento en sentido anteroinferior (ANT-INF). En contraste, en los grupos con angulos
de carga oclusal de 90° y +45°, (grupo Il y 111) respectivamente, se observé un aumento en los
desplazamientos nodales (Tabla 15). En particular, el radio de curvatura base #1, con angulo
de carga de 90° (grupo I1) demostro ser el mas restrictivo para la traslacion condilar protésica
(Figura 77).
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Radios de curvatura

#1 # 2

Figura 77 Desplazamientos (mm) de la cabeza condilar protésica en los nodos a, by ¢ en

plano ZX, con angulo de varga de 90° (grupo II) para pcte #2POB.
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Tabla 15 Desplazamientos (mm) sagitales de los nodos a, b, ¢ y sus respectivas direcciones,

pcte #2POB
GRUPO Radio de
curvatura
#1
#2 3,32 3,34 7,7° 3,31 7,9°
#3 3,52 3,41 7,7° 3,42
#4 5,54 -10,5° 4,72 -6,5 4,62
#5 5,56 -9,6° 4,77 -4,4° 4,76 -2°
#2 4,34 0,17° 3,88 0,2° 3,84 4,4°
#3 4,08 0,6° 3,93 1,6° 3,91 3,7°
#4 4,07 0,6° 3,94 1,6° 3,93 5,2°

#2 3,30 3,57° 3,32 4,5° 3,34 6,5°
#3 3,54 45° 3,41 5,7° 3,76 7,6°
#a4 3,51 4,2° 3,42 6° 3,39 7,1°
45 67"

Los colores naranjas y azul representan el valor minimo y maximo por columnas.

ESFUERZOS Y DESPLAZAMIENTOS EN FUNCION DE LOS
GRUPOS DE ESTUDIO.

Paciente #1POA

Se implemento el estudio de diferencias de medias ANOVA para el paciente sometido a cirugia

ortognatica y admitiendo un 5% de probabilidad de error en las estimaciones, se observo que

el angulo del plano oclusal no afecto significativamente las magnitudes de Von Mises

(p = 0,99), esfuerzos principales minimo (p = 0,27) sobre la superficie articular de la fosa

glenoidea (Figura 78) y desplazamientos de la cabeza condilar protésica (p = 0,09) (Figura

79).
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50,0

40,0

30,0

Esfuerzos (MPa)

20,0

10,0

GRUPO I

GRUPO II

Von Mises B Minimo principal

50,0

26,0

GRUPO 111

Figura 78 Promedio de esfuerzo de VVon Mises y esfuerzo minimo principal en funcion de

angulo del plano oclusal fuente: Autor
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GRUPO1 GRUPOII GRUPO III
B Promedio

Figura 79 Promedio de desplazamientos maximo de la cabeza condilar protésica (C.C.P) en
funcion del plano de inclinacion.

Paciente #2POB

Se implemento el estudio de diferencias de medias ANOVA para investigar las diferencias en
las medias de pacientes en relacion con la variacion del angulo de carga a nivel oclusal. Se
establecid un nivel de significancia del 5% para las estimaciones. Se observo que, a pesar de
un aumento en las magnitudes de VVon Mises en el grupo | en comparacién con los otros dos
grupos, no se encontraron diferencias estadisticamente significativas (p=0,07). Esto se aplica
tanto a los esfuerzos principales minimos en la superficie articular protésica de la fosa
glenoidea (p=0,07) (Figura 81) como a los desplazamientos de la cabeza condilar protésica en
las simulaciones con un angulo de carga de -45° en el grupo I, donde se encontr6 significancia
estadistica (p=0,01) (Figura 83)).
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GRUPO I GRUPO II GRUPO III
Von Mises B Minimo principal

Figura 80 Promedio de esfuerzo de VVon Mises y esfuerzo minimo principal en funcion de

angulo de carga oclusal fuente: Autor
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Desplazamiento (mm)
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B Promedio

Figura 81 Promedio de desplazamientos de la cabeza condilar protésica (C.C.P) en funcién
del plano de inclinacion de la carga de 250 N.

DISCUSION

La presente investigacion tuvo como objetivo evaluar la influencia mecénica del radio de
curvatura sagital en el componente protésico de una protesis ATM para dos tipos de paciente:
uno, con plano oclusal alto (#1POA) al cual se le realizo cirugia ortognatica y otro con plano
oclusal bajo (#2POB) sin cirugia ortognatica. En el trascurso del estudio se realizaron 15

simulaciones para el cada uno de los pacientes, para un total de 30 simulaciones.

Este estudio y basado en la informacion bibliogréfica reciente (Ramos A, 2011), (Ramos A. ,
2014) (Eric W, 2015) (Chowdhury A, 2011) (Xuzhuo C, 2018) (Rodrigues Y, 2018), es el
unico que ha evaluado el estado de esfuerzos mecanicos sobre una prétesis articular ATM

tomando como parametro de entrada:

1. Diferentes radios de curvatura sagital protésica.
2. Paciente con y sin cirugia ortognatica.

3. Laorientacion personalizada de los musculos oclusales.
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4. Centro cinematico protésico propio del paciente.
5. Densidad y modulo de elasticidad propios del paciente.

6. Direccion de carga oclusal (simulacion de mordida) sobre segundo molar.

Discutiremos de una forma detallada que radios de curvatura sagital protésico presentaron el
mayor estado de esfuerzos y desplazamientos, analizaremos como estos resultados se compara
con investigaciones ya existentes y exploraremos las posibles implicaciones para la practica

médica y la teoria.

PACIENTE #1 POA

Se evidencio que el plano de inclinacion oclusal parece no tener influencia sobre el estado de
esfuerzos maximos promedio de Von Mises, esfuerzos minimos principales y los
desplazamientos promedio maximos nodales (Figura 79-81) sobre la superficie articular de la
fosa glenoidea protésica; 26 MPa (p = 0,99), 22,91 MPa (p = 0,27), y 2,16 mm (p = 0,09),
respectivamente, posiblemente esta condicién se deba a las diferencias tan pequefias de
inclinacion del plano oclusal para cada grupo. Sin embargo, para el plano con inclinacion
oclusal de 13° (grupo Ill) se presentd la mayor magnitud de esfuerzos principales minimos
-50.13 MPa.

No obstante, al analizar la tabla 18, se evidencié que los radios de curvatura # 3 y # 4 podrian
ser considerados como los més apropiados para mitigar los esfuerzos de Von Mises (30 MPa),
los esfuerzos minimos principales (31MPa) y optimizar la traslacién del componente condilar

protésico respectivamente.

PACIENTE #2 POB

De una forma general se pudo observar que una inclinacion posterior de -45° del angulo de
carga a nivel del 2do premolar (grupo 1) (Tabla 20) genero sobre la superficie articular de la
fosa glenoidea protésica el mayor esfuerzo de Von Mises y esfuerzo minimo principal 42,8
MPay -59,3 MPa respectivamente, al igual que el mayor desplazamiento condilar protésico de

todos los grupos evaluados 5,3 mm.

Las tres magnitudes de salida evaluadas mostraron valores més altos, especialmente en el radio
de curvatura base #1 y # 2 en los grupos con angulo de carga de 90° y +45° (grupo 11 Y 11)

respectivamente, a excepcion de la simulacion con angulo de carga de -45° (grupo ) (Tabla
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20). El radio de curvatura base # 1es el disefio que se utiliza en la mayoria de las protesis de la
ATM a nivel mundial, se caracteriza por ser esférico, lo que limita la traslacion del componente
condilar protésico al comprimirlo en el plano zx en la zona anterior del radio de curvatura. Esta
limitacion ha sido previamente informada por (Eiggener CS, 2012), y los resultados de nuestro

estudio lo explican.

Ahora bien, evaluando la relacion del angulo de carga de -45° y 90° (grupo 1y 1)
respectivamente, se evidencio que los radios de curvatura #3 y #4, presentaron la geometria
més adecuada para reducir los niveles de esfuerzos de Von Mises (26.52 MPa) y esfuerzos
minimos principales ( -36,23 MPa) (Tabla 20) y optimizar la traslacién sagital del componente
condilar protésico (Tabla 21). Por tltimo, cuando el &ngulo de carga es de +45° (grupo I11), los
radios de curvatura #4 y #5 emergen como las opciones méas idéneas para la disminucién de
los esfuerzos de Von Mises (32 MPa) y los esfuerzos minimos principales (-48 MPa), es
conveniente recordar que el esfuerzo ultimo o,, del Polietileno de ultra alto peso molecular (PE)
para fines médicos puede oscilar entre los 20MPa a 50MPa estos valores son funcién del
método de esterilizacion, del proceso de oxidacion del material en sangre, la cantidad de
radicales libres dentro del biomaterial posterior a diferentes cantidades de irradiacion con rayos

gama que puede oscilar entre 50Gy a 220Gy, (Pierangiola B, 2017).

De una forma general los radios de curvatura #3 y #4 redujeron los esfuerzos de Vonmises y
esfuerzos minimos principales en casi un 50 % y 60% para el paciente #1 POA y #2POB
respectivamente, finalmente el disefio articular propuesto, logro mejorar en un 100% la
traslacion sagital de la cabeza condilar protésica respecto a los disefio semiesférico propuesto
por (Van Lon, 2002), y un 70% ( 3.5mmvs5mm)y 46 % ( 2.3mm vs 5 mm ), comparado a
la traslacion promedio de un condilo anatomico (Faulkner, 1987), para los pacientes #1POA y

#2POB respectivamente. ¢

GENERALIDADES

En concordancia con lo expuesto por (Eiggener CS, 2012) nuestros resultados explican porque
los radios de curvatura base #1 presentan mayor restriccion en los desplazamientos sagitales
de la cabeza condilar protésica, esto debido a que su curvatura no permite desplazamientos en
direccion postero—anterior. Nuestro estudio sugiere que los radios de curvatura #3 #4 y #5

permiten mayores desplazamientos de la cabeza condilar protésica, lo cual podria solucionar
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las limitantes actuales de algunos disefios para replicar los desplazamientos naturales de la

cabeza condilar protésica.

A diferencia de lo propuesto por (Van Loon., 1999) en este proyecto se localizo el centro
cinematico protésico en una posicion inferior al punto espacial que llamamos centro cinematico
anatomico descrito por (Yatabe A, 1995). Este procedimiento resulto ventajoso para
incrementar el brazo de palanca entre el centro de giro protésico y el musculo masetero
profundo, ademés de que permitié posicionar la superficie de contacto glenoides-condilo en la
zona posterior de cada radio de curvatura protésico. Finalmente, el desplazamiento del centro
cinematico condilar protésico en el plano del eje de rotacién instantaneo ERI (Figura 46),
garantizo un contacto centrado entre las dos superficies protésicas, tal como sugiere (Mesnard
M, 2014).

En comparacion con el estudio tedrico de (Van Loon., 1999) donde se reportan
desplazamientos de 5 mm en las cabezas condilares tipo esferas en direccion posterior a
anterior. Nuestra investigacion encontro resultados similares (6,45mm) en la simulacion del
radio de curvatura #1 para el angulo de carga de -45° (grupo ) paciente #2POB. En las
simulaciones con angulos de carga de 90° y +45° (grupos Il y 1) los desplazamientos fueron
de 4 mmy 3.5 mm, respectivamente. En el caso del paciente #1POA, el promedio fue de 2 mm.
La discrepancia con los resultados de VVan Loon se debe a que en nuestro estudio se incluyé la
prétesis de fosa glenoidea. Esto, en cierta medida, limité los desplazamientos sagitales del
implante ATM propuesto. En consecuencia, nuestro estudio se aproxima mas a una condicion

fisica ideal de traslacion protésica.

La longitud de 7 mm en el semieje vertical de los radios de curvatura reduce la probabilidad de
luxacion, ya que ningun desplazamiento de la cabeza condilar protésica super6 ese valor. El
méaximo desplazamiento el cual fue de 5,4 mm en sentido anteroinferior se observoé en el radio
de curvatura # 4 del grupo | del paciente #2POB (Tabla 15).

A pesar de la afirmacion de (Van Loon, 1998) que la posicion vertical del centro de giro no
afecta los niveles de tension en las protesis articulares, en este estudio se encontrd que esto solo
es valido para disefios de radio de curvatura esféricos a nivel condilar. Es importante destacar
que este autor no considerd la superficie articular protésica de la fosa glenoidea en su

simulacion. Nuestros resultados indican que al modificar la ubicacion espacial del centro de
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giro de la prétesis y adoptar un disefio no esférico de la superficie articular protésica en la fosa
glenoidea, es posible reducir los esfuerzos de Von Mises y los esfuerzos minimos principales
por debajo del limite de resistencia Ultimo del PE y a su vez mejora la traslacion del componente
condilar protésico, lo que se traduce en implantes mas longevos y con una funcién més

anatdmica.

En la actualidad, la evaluacién del estado de esfuerzos en la superficie articular protésica del
ATM (articulacion temporomandibular) ha sido objeto de escasa atencidn en la literatura
cientifica. Aunque existen estudios relevantes en este campo, como los realizados por
(Armentani E, 2010) (Ramos, 2011) (Chowdhury A, 2011) es importante destacar que estos
trabajos han abordado el tema desde una perspectiva que presenta limitaciones significativas.

En primer lugar, es fundamental sefialar que estos estudios han descrito el estado de esfuerzo
(Unicamente de la cabeza condilar protésica, dejando de lado la superficie articular de la fosa
glenoidea protesica), utilizando magnitudes musculares teoéricas y experimentales que no
representan de manera precisa las caracteristicas individuales de los pacientes. Esto plantea un
problema sustancial, ya que la variabilidad entre los pacientes en cuanto a la fuerza, direccion,
actividad y area de insercién muscular e incluso propiedades mecanicas del hueso cortical y
trabecular puede ser considerable. Por lo tanto, la aplicacién de modelos genéricos de fuerza
muscular y propiedades mecénicas a la simulacion computacional del ATM no refleja

adecuadamente la complejidad de la biomecanica mandibular.

Para lograr implantes articulares mas longevos y anatomicos es esencial avanzar hacia una
aproximacion mas personalizada y precisa en la evaluacion de los esfuerzos en la superficie
articular protésica del ATM. Esto implica considerar las caracteristicas vectoriales de los
musculos oclusales, asi como las propiedades mecanicas dseas especificas de cada paciente
respectivamente. La desviacion de estas dos magnitudes puede tener un impacto significativo
en la fuerza de reaccion protésica y, en ultima instancia, en el estado de esfuerzo sobre la
prétesis ATM (Stefan, 2008). Por lo tanto, la incorporacién de datos individualizados en las
simulaciones computacionales se convierte en un paso critico para mejorar la precision y la

relevancia clinica de estos analisis.

De manera congruente con el estudio por elementos finitos descrito por (Xuzhuo C, 2018)

nuestros hallazgos también corroboran que la distribucion espacial de los esfuerzos en la
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superficie articular protésica de la fosa glenoidea se concentra predominantemente en la region
central y medial. No obstante, al comparar los valores maximos de esfuerzos de VVon Mises en
la superficie articular, observamos notables discrepancias. En particular, en nuestro estudio se
registraron valores de 26 MPa para la simulacion con plano oclusal de 13° (grupo I1) paciente
#2POB y 34 MPa para simulacién con angulo de carga de -45° (grupo I) paciente 1POA, en

contraste con los datos reportados por Xuzhou C, que arrojaron un valor de 19.61 MPa.

Estas diferencias sustanciales pueden ser atribuidas a diversas variables que deben ser
destacadas. En primer lugar, es relevante mencionar que el autor Xuzhou C no proporciond
informacidn acerca del radio de curvatura del disefio de la fosa protésica glenoidea. En su
estudio se observa que tanto la fosa y la cabeza condilar protesica son de una forma general
“planas” lo cual podria influir significativamente en la distribucion de esfuerzos, Ademas, no
se realizo la reseccion de la apdéfisis coronoides en el lado del implante, lo que podria afectar
la transmision de fuerzas en la articulacion. Es importante subrayar que no se simularon cargas
a nivel de los dientes para representar la funcién de masticacion, un factor crucial en la fuerza
de reaccion temporomandibular. Por Gltimo, la utilizacion de datos vectoriales musculares
provenientes de fuentes ajenas al paciente en el estudio de Xuzhou C podria no ser

representativos de la fuerza muscular del paciente en cuestion.

Como se ha expuesto previamente, la relacion entre el angulo oclusal y la eminencia glenoidea,
documentado por (Claire E, 2011) (Nickel JA, 1988) (Nickel JC, 1989) carece de relevancia
en el contexto del disefio de protesis articulares. Esto se debe a que la porcidn anterior de la
superficie articular no entra en contacto directo con la cabeza condilar protésica, como se ilustra
en la Figura 54. Cualquier intento de modificar este &ngulo en el disefio de la fosa glenoidea
protésica presenta desventajas significativas, ya que evitaria la traslacion sagital del
componente condilar protésico, lo que a su vez aumentaria los esfuerzos de Von Mises, tal

como lo demostramos para los radios de curvatura base # 1.

La Unica opcidn para reducir este angulo seria desplazar el centro cinematico protésico (CCP)
en sentido caudal, mas alla de los 10 mm expuestos en la Figura 45. Sin embargo, esta solucion
plantea problemas considerables, ya que obliga a crear una protesis de dimensiones excesivas
e incomodas desde el punto de vista del abordaje quirdrgico, hacer una reseccion masiva de
hueso mandibular y disminucion del brazo de palanca del CCP respecto a la fuerza de muscular

resultante. En consecuencia, se concluye que la modificacion en el disefio de la fosa glenoidea
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no es una estrategia optima ni viable en la préactica clinica, dado que conlleva implicaciones

anatomicas y técnicas adversas.

Aunque existen investigaciones previas sobre los esfuerzos en la superficie articular protésica
del ATM, es evidente la necesidad de una mayor atencion en la individualizacion de los datos
con los que se alimentan las simulaciones computacionales; tales como vectores musculares,
propiedades mecénicas de los huesos, ubicacion de CCP, determinacion del plano de ERI, y
radio de curvatura sagital de las protesis. Esta mejora metodoldgica permitira una comprension
mas completa y precisa de la biomecanica de la articulacién protésica temporomandibular vy,
en Gltima instancia, contribuird al desarrollo de protesis ATM mas efectivas, dando un paso

mas hacia le personalizacién completa de la protesis.

Una futura investigacion deberia abordar el disefio de los radios de curvatura, en la zona

anterior del semieje horizontal en direccion x positiva.

Esta tesis de maestria abordo la idea y demostrd que los radios de curvatura #3 y #4 pueden ser
considerados como los mas apropiados para reducir los esfuerzos de VVon Mises y optimizar la
traslacion del componente condilar protésico respectivamente, para ciertas condiciones

especificas de dos pacientes sometidos a un reemplazo articular de la articulacion ATM.
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ANEXOS

Tabla 16 Posicion vectorial de los puntos de origen e insercién de los musculos oclusores

paciente #1POA
Origen insercion
Lateralidad Musculo Oclusor X y z X y
Derecha Musculo Masetero 5845 -186,83 92,60 -4315 -172,02 54,18
profundo
Musculo Masetero 49,64 -199,38 79570 -4315 -172,02 54,18
superficial
Musculo Pterigoideo 21,460 -180,58 90,59 -3915 -16849 55,43
medial
zquierda Musculo Masetero 53,5848 -181,55 94,173 40,916 -167,57 55,61
profundo
Musculo Masetero
© 44.484  -19632 787.22 40,916 -167,57 55,61
superficial
Musculo Temporal 66,977 -157,43 147,68 39,46 -186,59 83,27
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Musculo Pterigoideo
Lateral

20,445

-179,20 892.73

45,22

-168,46 97,15

Tabla 17 Posicion vectorial de los puntos de origen e insercion de los musculos oclusores

paciente #2POB
Origen insercion

Lateralidad Musculo Oclusor X y z X y z
Derecha  Musculo Masetero 55,88 -30,25 12,52 -13,46 -28,43

profundo 41,01

Musculo Masetero 46,59 -47,06 -338 ___ -13,46 -28,43

superficial 41,01

Musculo Pterigoideo -

el 17,48 27,76 129 LS. 823 2412
zquierda Musculo Masetero 55,30 -27,57 1531 39,84 -8,75 -30,80

profundo

Musculo Masetero 47,62 -46,53 -2,15 39,84 -875 -30,80

superficial

Musculo Pterigoideo 14,80 -2940 0,19 3459 -467 -27,34

medial

Musculo Temporal 54,75 -16,52 60,05 41,71 -33,47 -0,54

Musculo Pterigoideo 18,45 -28,84 3,58 42,77 -6,25 14,50

Lateral

Tabla 18 Magnitud muscular basado en el area transversa y fuerza por unidad de area motora
paciente #1POA. fuente: autor

Area Fuerza por unidad de  Magnitud
transversa .
Lateralidad Musculo Oclusor cm2 area (N)
Derecha Musculo Masetero
profundo 5,1 0,37 x 10~(6 ) N.m*(-2) 188,7
Musculo Masetero
superficial 2,6 0,37 x 10~(6 ) N.m*(-2) 96,2
Musculo Pterigoideo
medial 41 0,37 x 107(6 ) N.m*(-2) 151,7
lzquierda Musculo Masetero
profundo 5,4 0,37 x 107(6 ) N.m*(-2) 199,8
Musculo Masetero
superficial 2,4 0,37 x 107~(6 ) N.m*(-2) 88,8
Musculo Pterigoideo
medial 4,5 0,37 x 107 (6 ) N.m~(-2) 166,5
Musculo Temporal 3 0,37 x 107~(6 ) N.m*(-2) 111
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Tabla 19 Magnitud muscular basado en el area transversa y fuerza por unidad de area motora
paciente #1POB. fuente: autor

Area

Lateralidad Musculo Oclusor transversa Fuerza p(l)r unidad de Magnitud
drea (N)
cm2

Derecha Musculo Masetero
profundo 4,8 0,37 x 107(6 ) N.m~(-2) 177,6
Musculo Masetero
superficial 2,7 0,37 x 107(6 ) N.m~(-2) 99,9
Musculo Pterigoideo
medial 4,3 0,37 x 107(6 ) N.m*(-2) 159,1

lzquierda Musculo Masetero
profundo 5,2 0,37 x 10~(6 ) N.m*(-2) 192,4
Musculo Masetero
superficial 2,9 0,37 x 107(6 ) N.m”(-2) 107,3
Musculo Pterigoideo
medial 4,5 0,37 x 107(6 ) N.m*(-2) 166,5
Musculo Temporal 3,3 0,37 x 107(6 ) N.m*(-2) 122,1
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