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RESUMEN 

 

El objetivo de la odontología moderna es intentar restablecer los 

contornos normales, la funcionalidad, la estética y el bienestar del 

paciente. 

Los implantes dentales han demostrado ser un tratamiento predecible a 

medio y largo plazo con tasas de supervivencia mayores al 95% 

La inserción de los implantes dentales conlleva un desprendimiento de 

partículas de la superficie rugosa de titanio en las zonas del lecho óseo. 

El objetivo de la presente Tesis Doctoral es el análisis de estas partículas 

para implantes dentales de titanio y Ti-6Al-4V y determinar la influencia 

en el comportamiento biológico. 

Se colocaron 41 implantes a nivel de cresta ósea en costillas de bovino, 

siguiendo las especificaciones del fabricante tanto en el fresado como en 

la inserción del implante. Las costillas fueron cortadas y escaneadas con 

microtomografía, donde se observó una pequeña cantidad de partículas 

desprendidas. La extracción de las partículas se realizo por calcinación 

en horno. Al no tener muestra suficiente para poder realizar los estudios, 

se compraron partículas de titanio c.p. y Ti-6Al-4V de 15 micrómetros.  

Se analizó la superficie específica, la granulometría y la morfología de 

estos materiales en forma de polvo, así como la citotoxicidad, la 

respuesta inflamatoria que generan estas partículas y la cantidad de 

iones que liberan al medio estos materiales. 
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Las muestras de Ti-15µm presentan unas características muy similares 

a las muestras de Ti6Al4V-15µm, sin presentar diferencias significativas 

en cuanto a superficie específica y valor medio de diámetro equivalente 

de partícula. 

A la vista de los resultados, se confirmaría una cierta tendencia al 

incremento del efecto citotóxico celular sobre fibroblastos humanos 

(tejido gingival) de las partículas de polvo de Ti6Al4V respecto a las de 

titanio. 

La supervivencia celular en los cultivos con extractos de la aleación de 

Ti6AL4V es inferior comparada con la de titanio puro. 

Tanto a nivel génico como proteico a las 48 horas la aleación de Ti6AL4V 

presenta mayores niveles de los marcadores de inflamación.  

Por lo tanto, existe una tendencia que la aleación presenta una mayor 

toxicidad y una mayor respuesta pro-inflamatoria. 
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1 - INTRODUCCIÓN 

 

1.1 - INTRODUCCIÓN A LA IMPLANTOLOGÍA 

 

La investigación en odontología ha crecido de forma exponencial en los 

últimos años. En los años 90 se publicaron en revistas indexadas en 

“pubmed” un total de 7270 artículos con el término Mesh “dental 

implant”. Entre el año 2000 y 2010 los artículos publicados ascendieron 

a 13075 y en los últimos 10 años se publicaron un total de 25707 

artículos. En términos de porcentaje, en los últimos diez años se ha 

publicado un 353% más que en los años 90. Eso quiere decir el interés 

por mejorar la implantología ha crecido entre los investigadores y los 

clínicos, con el fin de mejorar la predictibilidad de los tratamientos 

realizados y mejorar la satisfacción de los pacientes. 

Pero, aunque creamos que la odontología y en su defecto la 

implantología es algo moderno, lo cierto es que desde la era 

prehistórica se viene realizando la sustitución de piezas dentarias de 

diferentes formas. Los primeros hallazgos fueron encontrados en la 

civilización china, los cuales empleaban bambú para el reemplazo de 

los dientes. La cultura egipcia utilizaba tallas de madera para sustituir 

los dientes y la cultura inca y maya, empleaban conchas marinas, 

incrustando dichos elementos en el hueso, con el fin de dotar de 

fijación a la estructura. 
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Es en la época moderna, en los años 60, cuando el profesor Branemark, 

en la universidad de Götemburgo (Suecia), descubrió la estrecha 

relación entre el hueso y el titanio. Estaba investigando la circulación 

sanguínea en los fenómenos de reparación ósea, para lo cual, introdujo 

unas cámaras de titanio en el interior de una fractura. Al retirarlas para 

estudiar los resultados, descubrió la fijación tan intima entre el titanio 

y el hueso (1).  

Por otro lado, a finales de la década de los 60 A. Schroeder, de la 

Universidad de Berna (Suiza), comenzó a evaluar la integración del 

tejido blando con varios materiales de implantes; además fue el 

primero en documentar el contacto hueso-implante mediante 

secciones histológicas no descalcificadas (2). Ninguno de los dos 

equipos inicialmente se conocía, ya que los primeros estudios fueron 

publicados en revistas locales de sus países de procedencia, por lo que 

trabajaron de forma independiente. 

Años más tarde se publican los primeros estudios clínicos de pacientes 

portadores de implantes y se acuña el término osteointegración, el cual 

hace referencia al contacto directo del hueso con el implante en 

ausencia de tejido conectivo ni movilidad (3).  

 

El objetivo de la odontología moderna es intentar restablecer los 

contornos normales, la funcionalidad, la estética y el bienestar del 

paciente. En otras palabras, nuestro deber es devolver al paciente todo 

aquello que había perdido. 
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Los implantes dentales han demostrado ser un tratamiento predecible 

a medio y largo plazo con tasas de supervivencia mayores al 95% 

(4,5).  

Un implante dental es un elemento de material aloplástico que se 

inserta quirúrgicamente en un reborde óseo residual, 

fundamentalmente con la intención de utilizarlo como soporte para una 

prótesis (6). 

Aún siendo un tratamiento altamente aconsejado, no cabe duda de que 

existen complicaciones, tanto biológicas como mecánicas. 

 

Las complicaciones biológicas principales son las llamadas patologías 

periimplantarias. Estas patologías son principalmente dos: La 

mucositis, la cual está caracterizada por una lesión inflamatoria de los 

tejidos blandos alrededor de los implantes en ausencia de pérdida de 

soporte óseo, mientras que la periimplantitis se caracteriza por una 

inflamación de la mucosa periimplantaria con pérdida ósea progresiva, 

además de sangrado al sondaje y/o supuración (7). Lee y 

colaboradores, en un estudio publicado en 2017, reportaron una 

prevalencia de mucositis del 46.83% de los pacientes en el 29.48% de 

los implantes. Por su parte la periimplantitis fue diagnosticada en el 

19.83% de los pacientes y el 9.25% de los implantes (8). En un articulo 

publicado recientemente, en la universidad Complutense de Madrid, 

reportaron cifras de periimplantitis en hasta el 56,6% de los pacientes 

(9) 
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Las complicaciones mecánicas y técnicas son aquellas complicaciones 

que derivan de los componentes protésicos. Las más frecuentes son el 

desconchamiento de la cerámica de las coronas con componentes 

cerámicos, el aflojamiento o fractura de los tornillos en el caso de las 

prótesis atornilladas y el descementado de las prótesis cementadas. 

 

 

1.2 - MECANOBIOLOGIA ÓSEA 

1.2.1 - Descripción del tejido óseo 

 

El hueso, de forma general, esta definido como una pieza dura y 

resistente del esqueleto de los animales vertebrados, de color blanco 

amarillento; está formado por sustancia orgánica y sales minerales, y 

envuelta por una membrana fibrosa. Principalmente podemos 

encontrar dos tipos de hueso; hueso cortical y hueso trabecular.  

El hueso cortical, es un tejido solido que en su interior contiene una 

red de finos conductos longitudinales (canales de Havers) y 

transversales (conductos de Volkmann), que alojan vasos sanguíneos 

y fibras nerviosas. El hueso cortical constituye principalmente las 

diáfisis (parte central) de los huesos largos, la cual adopta una forma 

cilíndrica para contener la médula ósea. Este tipo de hueso tiene baja 

porosidad, aproximadamente entre 5 y 10%. Tiene la característica de 

ser resistente a la torsión, flexión y al corte (10). 
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Por otro lado, el hueso trabecular, es un entramado tridimensional de 

trabéculas óseas ramificadas, que forman un sistema de espacios 

intercomunicados. Se admite que el hueso trabecular es poroso, poco 

homogéneo y estructuralmente anisótropo (11). En el interior de cada 

trabécula se encuentra la médula ósea, compuesta principalmente por 

células madre. Este tipo de hueso es la parte metabólica más activa 

del esqueleto, y se encuentra en las epífisis y metáfisis de los huesos 

largos, constituyendo la mayor parte del cuerpo vertebral. 

Contrariamente al cortical, posee una alta porosidad y tiene la 

capacidad de resistir fuerzas de comprensión y tensión. Se ha 

considerado que la estructura de las trabéculas está orientada a la 

función (12–14). 

 

El tejido óseo es una estructura pasiva por sí sola, pero que va a 

responder a los diferentes estímulos mecánicos generando cambios en 

su densidad, forma y estructura interna. 

Las principales funciones que se le han encomendado al hueso son: 

• Dotar de forma y soporte al cuerpo. 

• Protección de los órganos internos. 

• Actuar de anclaje para los diferentes músculos, permitiendo así 

la movilidad del cuerpo. 

• Abastecer de minerales al resto del organismo. 

• Suministrar médula ósea, imprescindible para el desarrollo y 

almacenamiento de las células sanguíneas.  
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Por lo tanto, el hueso tiene la capacidad de reorganizarse con el fin de 

optimizar la función para la que ha sido diseñado. El tejido óseo esta 

en continuo crecimiento y desarrollo, sujeto a procesos químicos, 

físicos y biológicos (15).  

Los cambios presentes en la estructura ósea como consecuencia de los 

estímulos mecánicos también se han observado en los maxilares. 

Autores como MacMillan y Parfitt han descrito las características óseas 

en las diferentes zonas de los maxilares. Esto es debido a que cumplen 

funciones biomecánicas diferentes (16,17). La mandíbula es un hueso 

independiente del cráneo, que está diseñado para absorber las fuerzas. 

Por consiguiente, cuando están presentes los dientes, tanto el hueso 

cortical como el trabecular son mas gruesos y densos. Por otro lado, el 

hueso maxilar superior es una estructura unida al resto del cráneo, 

diseñado para transmitir las fuerzas en lugar de absorberlas. Las 

tensiones que actúan sobre el maxilar superior son por una parte 

absorbidas por el propio hueso, pero gran parte de esas fuerzas se 

transmiten a lo largo del arco cigomático y el paladar duro. Debido a 

este fenómeno, el maxilar superior cuenta con un hueso cortical 

delgado y un hueso trabecular fino y poco denso alrededor de los 

dientes (16,17). 

En la literatura, la mayor parte de los autores coinciden en que el 

maxilar superior tiene una menor densidad que la mandíbula. La 

densidad de ambos maxilares se ve influenciada por el sexo, siendo las 

mujeres las que cuentan con unos maxilares menos densos. El hueso 
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maxilar, según Devlin y colaboradores, tuvo una densidad media de 

1.11 g/cm3, 0,55 g/cm3 en el maxilar anterior y 0,31 g/cm3 para el 

maxilar posterior (18). 

Turkyilmaz y colaboradores midieron la densidad ósea mediante 

tomografía computarizada de haz cónico y determinaron, en unidades 

Hounsfield, que el hueso maxilar posterior fue el menos denso de 

todos, mientras que la zona anterior mandibular fue la más densa (505 

+/- 274 Hu, 927 +/- 237 Hu, respectivamente)(19). 

 

1.2.2 -   Composición del hueso 

El hueso como hemos visto anteriormente es un tejido vivo, compuesto 

por cuatro tipos de células (osteoclastos, osteoblastos, células de borde 

y osteocitos) y una matriz ósea extracelular. 

1.2.2.1 - Matriz ósea extracelular. 

La matriz ósea extracelular esta compuesta por una parte inorgánica o 

mineral que representa aproximadamente el 65% del peso, una 

componente orgánica (20 %), y agua (10%). Estos porcentajes pueden 

ser variables en función del tipo de hueso (20).  

El componente mineral principal de la matriz ósea es la hidroxiapatita 

Ca10(PO4)6(OH)2. También se encuentran otros minerales como ión 

fosfato, iones carbonato, bifosfato, fluoruro, citrato etc. La fase 

inorgánica tiene principalmente dos funciones: 
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• Proporciona al hueso gran parte de su resistencia y rigidez, sobre 

todo a la compresión. 

• Sirve de reservorio mineral. 

La parte orgánica de la matriz, por otro lado, está compuesta por 

colágeno tipo I, V y XII. Predomina en gran medida el colágeno tipo I, 

el cual constituye el 90% de la componente orgánica. El 10% restante 

incluye proteoglicanos y proteínas no colágenas. La parte orgánica es 

la encargada de dotar al hueso de flexibilidad, lo que la va a hacer 

responsable de la resistencia a la tracción. 

Las proteínas no colágenas desempeñan un papel muy importante en 

la remodelación ósea. Algunas de estas proteínas son: osteopontina, 

factores de crecimiento, citoquinas, ostenectina, proteoglicanos etc. 

El agua que contenida en el hueso esta formando parte de la médula 

ósea, rellenando los poros de la propia matriz y unida al colágeno. 

Cuando el hueso está recién formado o en proceso de formación, el 

hueso cuenta con una gran parte de matriz orgánica junto con agua 

que, posteriormente, mientras madura, ira mineralizándose 

convirtiéndose así en hueso maduro calcificado (20). 

1.2.2.2 - Osteoclastos. 

Los osteoclastos son células multinucleadas derivadas de la porción 

hematopoyética de la medula ósea, que surgen de la diferenciación de 

los osteoclastos precursores. Son las células encargadas de reabsorber 
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el hueso. Los osteoclastos tienen un gran número de mitocondrias, 

necesarias para crear la energía suficiente para poder deshacer el 

hueso (20). 

1.2.2.3 - Osteoblastos. 

Son células cuboidales mononucleadas, derivadas de las células 

progenitoras mesenquimales, responsables de la formación de hueso. 

El osteoblasto cuenta con un gran retículo endoplásmico, característico 

de las células encargadas de la síntesis de proteínas. Se encuentran en 

las superficies óseas y en las áreas de crecimiento.  

 

Ilustración 1. Corte histológico de las diferentes células óseas. 
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1.2.2.4 - Osteocito. 

Es la célula principal de hueso formado. El osteocito proviene del 

osteoblasto, una vez ha formado hueso y se queda atrapado en la 

matriz osteoide neoformada. Una vez ha quedado englobado, cambia 

su morfología, adoptando una forma “estrellada”, con prolongaciones 

que le van a permitir comunicarse con otros osteocitos y con las células 

del borde o de revestimiento, además de nutrirse. 

1.2.2.5 - Células de borde o revestimiento (Linning cells). 

Son células que, al igual que los osteocitos, derivan de los osteoblastos. 

Los osteoblastos que no quedan englobados en la matriz ósea 

formando los osteocitos, migran hacia la superficie ósea donde se 

diferencian a células de borde o células de revestimiento, cambiando 

su forma a una más aplanada y cubriendo toda la superficie ósea. 

Dichas células son las encargadas de proteger al hueso de los 

diferentes agentes químicos y de comunicarse con los osteocitos. Las 

células de borde pueden ser activadas para la nueva formación de una 

capa de osteoblastos (16,21). 
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Ilustración 2. Corte histológico de las diferentes células óseas 
 

1.2.3 - Metabolismo óseo 

Los huesos no son estructuras estáticas, sino que se van modificando 

con el paso del tiempo. Desde antes incluso del nacimiento, los huesos 

comienzan su andadura, aumentando su tamaño, tanto en longitud 

como en diámetro, creando la forma definitiva que tendrá nuestro 

esqueleto. A esta primera fase de aposición ósea, Frost (22)  la 

denomino “modelling” lo que se tradujo como modelado o remodelado 

óseo externo. Durante este modelado óseo, los huesos pueden adoptar 

formas diferentes y aumentar su tamaño en función del crecimiento.  

En adultos, en los cuales ha cesado su crecimiento, se producen 

microfracturas debido a la fatiga, que son reparados por el propio 

hueso. A este fenómeno, Frost lo denominó “Remodelling”, lo que se 
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tradujo como remodelado o remodelado óseo externo (22). El 

remodelado óseo únicamente reparará los daños creados por el paso 

del tiempo, sin cambiar la anatomía del hueso reparado. Es bien 

sabido, que el proceso de remodelado óseo es continuo en el cuerpo, 

proceso mediante el cual la matriz ósea vieja es sustituida por una 

nueva. Aproximadamente, el 8% del tejido óseo adulto es renovado 

cada año. El proceso de remodelado cumple principalmente dos 

funciones: 

• La renovación del esqueleto con el fin de evitar la pérdida de 

propiedades mecánicas por efecto del desgaste y las 

microfracturas. 

• Dotar al cuerpo de los iones almacenados en el tejido óseo en 

función de sus necesidades. 

Biomecánicamente hablando, en 1987, Frost, basándose en los 

estudios previos de Wolf, quien propuso que el alineamiento óseo 

trabecular estaba regulado por las trayectorias de las tensiones 

principales (23), propuso un criterio para la remodelación del hueso 

sobre la base de magnitud de la tensión interna. Esto quiere decir, que 

el hueso es capaz de soportar una determinada deformación, a partir 

de la cual se producirán microfracturas (24). 

Más tarde, Wiskott, basándose en el mecanostato de Frost, estableció 

5 categorías, una más que las indicadas por Frost y con diferentes 

rangos de deformación (25).  
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 1. Desuso (mayor reabsorción ósea): Se produce con unas 

cargas menores, las cuales provocan una microdeformación menor de 

100 µɛ. El índice r (cantidad de ganancia ósea) es negativo por una 

mayor fase de reabsorción en los ciclos de remodelado.  

 2. Carga fisiológica normal (homeostasis ósea): En el rango 

100-1.500 µɛ. La fracción r es cero, por lo que no existe ni reabsorción 

ni aposición ósea.  

 3. Sobrecarga media (mayor aposición ósea): En el rango 

1.500-4.000 µɛ. El r es positivo, lo que quiere decir que debido a la 

estimulación ósea se produce ganancia. 

 4. Sobrecarga patológica (Daño óseo irreversible): Por 

encima de 4.000 µɛ (0,4% de deformación). Aparecen fenómenos de 

movilidad y grietas por fatiga.  

 5. Fractura: La resistencia a la flexión del hueso es 

aproximadamente de 120 Mpa, lo que se corresponde a una 

deformación de 20.000 µɛ (2% de deformación) 

 

Como ya hemos explicado anteriormente, el esqueleto humano es el 

principal encargado de abastecer al resto del cuerpo de calcio y otros 

iones. Por lo tanto, existen principalmente dos vías por las cuales se 

activan los mecanismos de reabsorción y aposición ósea. Por un lado, 

la necesidad de adaptación del esqueleto a la carga generada por el 

día a día y el abastecimiento de minerales, sobre todo del Calcio. 
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La regulación del calcio es un proceso homeostático en el que el 

sistema hormonal también juega un papel muy importante. Si la 

concentración de calcio en sangre disminuye, las glándulas paratiroides 

segregan PTH, una hormona que estimula la actividad de los 

osteoclastos, lo que acelera la reabsorción ósea, pasando el calcio de 

la matriz extracelular a la sangre. Por el contrario, si la concentración 

de calcio sanguíneo es muy alta, las células C de la glándula tiroides 

segregan calcitonina que inhibe la actividad de los osteoclastos. 

Un grupo de células óseas, llamadas BMU (“Basic Multicellular Unit”), 

que están compuestas por osteoclastos y osteoblastos, son las 

encargadas de realizar el procesos de absorción y aposición ósea 

(26,27). 

Las BMU’s actúa de forma coordinada, de modo que mientras en una 

zona, los osteoclastos están reabsorbiendo el hueso, en otra zona, son 

los osteoblastos los encargados de aposicionar nuevo tejido osteoide. 

Dentro de la BMU, la actividad de los osteoclastos precede siempre a 

la de los osteoblastos en una secuencia invariable de activación-

reabsorción-formación, denominada como “secuencia ARF“[260], en la 

cual es esencial la comunicación intercelular. El proceso completo de 

la secuencia ARF incluye seis fases, que son: activación, reabsorción, 

inversión, formación, mineralización, fin de la adaptación.  
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Activación. 

Como ya hemos explicado anteriormente, los osteocitos son 

extremadanamente sensibles. En el momento que se genere una señal 

química o mecánica necesaria, éstos emitirán una señal, que mediante 

los canalículos y las lagunas del entramado óseo, trasportarán la 

información necesaria para que las células de revestimiento o “linning 

cells” (28), situadas en la superficie ósea, comiencen con el proceso de 

reabsorción (29). 

Reabsorción. 

En este momento, las células de revestimiento modifican su forma, 

volviéndose más aplanadas y separándose de la superficie ósea para 

dejar hueco a los osteoclastos. También son las encargadas de secretar 

RANKL (ligando RANK), proteína que activa al receptor RANK (receptor 

activador del factor nuclear kappa ß) en los preosteoclastos. La 

interacción entre RANK y RANKL permite la diferenciación y 

maduración de osteoclastos activos capaces de reabsorber el tejido 

óseo (30). El proceso de maduración de los osteoclastos también se 

puede ver afectado por la Osteoprotegerina (OPG), sustancia que 

segregan los osteoblastos para impedir la unión del ligando RANK 

(RANKL) con el RANK, inhibiendo así la maduración de los osteoclastos 

(31,32) 
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Los osteoclastos maduros se unen a la superficie ósea a través de 

integrinas, creando unas prolongaciones llamadas “ruffled border”. En 

este momento los osteoclastos crean un ambiente ácido (pH 4), 

secretando iones H+ hacia el hueso, que disolverá la parte mineral. Una 

vez disuelta, producirán enzimas (metaloproteinasas y catepsinas K, B 

y L) que degradarán la matriz orgánica, creando unos huecos 

denominados “Lagunas de Howship” (33). Una vez finalizado el proceso 

de reabsorción, los osteoclastos comienzan la muerte celular 

programada o apoptosis. 

Inversión.  

La inversión es el proceso de transición entre el fin de la actividad de 

los osteoclastos y el inicio de los osteoblastos. Aparentemente es una 

fase de inactividad. Dura aproximadamente 30 días y es el momento 

en el que poco a poco se va preparando la superficie para que se inicie 

la actividad osteoblástica (34). 

Formación ósea. 

El proceso de formación ósea comienza cuando los osteoblastos 

depositan las primeras láminas de osteoide sobre la superficie que han 

reabsorbido los osteoclastos. Los osteoblastos maduros comienzan a 

generar tejido osteoide, mediante la secreción de elementos como 

colágeno tipo I y diferentes tipos de proteínas. Posteriormente, se 
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producen cambios fisicoquímicos que comienzan con el proceso de 

mineralización (35). 

Mineralización 

Entre 10 y 20 días después de la aposición del osteoide comienza la 

mineralización. Se van a diferenciar dos fases; una fase primaria, muy 

rápida, que ocurre en el transcurso de unos poco días, durante la cual 

se consigue alcanzar alrededor de un 70% de la mineralización total 

(36), y una segunda fase, mucho más lenta en la que se acaba 

consiguiendo hasta el 95% del contenido mineral. Esta fase dura entre 

6 meses y varios años (36,37). 

Fin de la adaptación. 

Los osteoclastos sufren apoptosis y la BMU’s se detienen. Durante un 

tiempo seguirán actuando los osteoblastos generando nuevo osteoide 

y rellenando los huecos que dejaron los osteoclastos. Dentro de la 

matriz quedan atrapados algunos osteoblastos, que se diferencian 

hacia osteocitos (aquellos que hayan quedado atrapados dentro de la 

matriz) o a células de revestimiento o “linning cells” (aquellos que 

hayan quedado en la superficie ósea). Los osteoblastos que no son 

diferenciados hacia ninguna de estas otras células sufrirán muerte 

celular programada o apoptosis. Ahora solo queda esperar una 

maduración progresiva del nuevo hueso formado y esperar a comenzar 
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de nuevo el proceso cuando así lo requieran las necesidades biológicas 

(36).  

1.3 - Clasificación ósea. 

La cantidad de hueso del que los pacientes disponen tiene una 

importancia especial en odontología, y va a condicionar tanto la 

arquitectura y volumen de la zona edéntula como el plan de 

tratamiento. En los inicios de la odontología, la cantidad de hueso 

condicionaba directamente la colocación de implantes; si había poco 

hueso se colocaban menos implantes y más cortos (38). Este tipo de 

planificaciones provocaban, en muchos casos, resultados antiestéticos, 

problemas en la masticación, problemas con la prótesis etc… En la 

actualidad, el diseño prostodóncico, precede a la planificación de la 

cirugía de implantes. Primero se debe conocer que tipo de prótesis 

necesita el paciente, para después planificar la cirugía. En el caso de 

que las condiciones óseas no sean las ideales, gracias a los avances en 

cirugía regenerativa tanto ósea como de tejidos blandos, permitirán 

conformar una nueva arquitectura tisular óptima para alojar nuestros 

implantes y nuestra prótesis.  

Existen en la literatura múltiples clasificaciones óseas en función de su 

densidad, forma, etc. 
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1.3.1 - Clasificación ósea en función de la densidad. 

En la mayor parte de las ocasiones, la calidad del hueso dependerá de 

la posición de la arcada en la que nos encontremos. El hueso más denso 

suele encontrarse en la zona anterior mandibular, seguido por la zona 

anterior del maxilar superior, zona posterior de la mandíbula, y por 

último zona posterior del maxilar superior (18,39,40). 

En cuanto al éxito de los implantes en función de la densidad del lecho 

donde son colocados, existe mucha literatura. Como ya hemos 

mencionado anteriormente, una buena estabilidad primaria va a ser 

clave para la osteointegración. Muchos de los artículos estudiados, 

refieren una mayor pérdida, tanto de hueso marginal periimplantario, 

como de osteointegración, en los implantes colocados en huesos tipo 

IV (41–45). Estos autores, achacan el peor comportamiento de los 

implantes frente a huesos blandos (tipo IV), a una falta de estabilidad 

primaria. En estudios más actuales, nos encontramos con algunas 

diferencias, ya que Ibañez y colaboradores, en un estudio 

retrospectivo, en el que se incluían 558 implantes, colocados en 172 

pacientes, concluyó que, después de un seguimiento de 9,32 +/- 4,09 

años, los implantes colocados en huesos tipo IV tenían una menor 

pérdida ósea marginal que los implantes colocados en huesos más 

duros (tipo II y I) (46). Simons y colaboradores estudian la proporción 

de hueso trabecular en la pérdida ósea marginal periimplantaria. 

Concluyen que huesos con un mayor porcentaje de tejido óseo 
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trabecular tienen una menor pérdida ósea temprana que los implantes 

colocados en huesos más densos (47).  

También en un estudio publicado por Derks y colaboradores en 2016, 

con un periodo de seguimiento medio de 9 años observaron que la 

prevalencia de periimplantitis es mayor en mandíbula que en maxilar 

(2:1)(48) .  

 Este estudio coincide con lo publicado por Lindquist, donde estudiaron 

273 implantes, colocados en 47 pacientes, con un seguimiento de 15 

años y concluyeron que los implantes alojados en las zonas 

posteriores, sobre todo maxilar, tenían una menor pérdida ósea que 

los colocados en las zonas anteriores (49).  

Por lo tanto, existen autores que observan un peor comportamiento de 

los huesos más densos mientras que otros muchos autores concluyen 

que los huesos menos corticalizados preservan de manera más 

eficiente el hueso marginal periimplantario. 

Son necesarios más estudios y a más largo plazo para poder discernir 

que tipo de hueso se comporta mejor, pero lo que si sabemos hoy en 

día es que el hueso cortical: 

• Presenta una menor vascularización que puede perjudicar la 

presencia de células osteoprogenitoras y la densidad celular 

osteoblástica crítica necesaria para la reparación ósea (50). 
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• El hueso cortical esta mucho más expuesto que el trabecular y 

además es mucho más sensible a la mecanostrasducción (51).  

Por lo tanto, es de vital importancia conocer la densidad del hueso 

donde se coloquen nuestros implantes, ya que necesitamos unos 

valores adecuados de estabilidad primaria para conseguir un buen 

pronóstico del tratamiento. 

Desde hace más de 50 años, ya se conoce la importancia de la densidad 

ósea. En 1970 Linkow (52) ya clasificó el hueso en tres categorías en 

función de su densidad: 

• Estructura ósea de clase I: este tipo de hueso esta 

conformado por trabéculas dispuestas regularmente con 

pequeños espacios entre sí. 

• Estructura ósea de clase II: El patrón óseo es menos uniforme 

y existen espacios enrejados ligeramente mayores. 

• Estructura ósea de clase III: Existen grandes espacios llenos 

de médula entre las trabéculas. 

Linkow aseguraba que el hueso ideal para la colocación de implantes 

era el tipo I, y que la estructura ósea tipo III conseguía un ajuste muy 

laxo de los implantes, por lo que el pronóstico empeoraba (52). 

Más tarde, en 1985, Leckholm y Zarb identificaron cuatro calidades 

óseas en la región mandibular anterior (53): 



 30 

• Hueso tipo I: Presenta una gran tabla cortical con muy poca 

parte trabecular en su interior. La zona donde más se da esta 

situación es en la zona anterior de la mandibular. 

• Hueso tipo II: Presenta una cortical un poco más fina, dejando 

algo mas de espacio para la fase trabecular ósea. Este tipo de 

hueso se puede encontrar en la zona posterior de la mandíbula 

y zona anterior maxilar. 

• Hueso tipo III: La fase cortical de este tipo es muy fina y el 

hueso trabecular cuenta con una densidad alta y favorable. Este 

hueso suele encontrarse en el maxilar, tanto en zona anterior 

como posterior. 

• Hueso tipo IV: Este tipo de hueso cuenta con una cortical muy 

fina rodeando un hueso trabecular muy poco denso. Suele darse 

en algunas ocasiones en la parte posterior del maxilar. 

 

Ilustración 3. Clasificación densidad ósea descrita por Leckholm y Zarb 

(1985). 
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Años después, Misch propuso cuatro grupos de densidad ósea, basados 

únicamente en las características macroscópicas de  hueso cortical y 

trabecular (54). Misch definió las cuatro categorías de densidad ósea y 

les asignó un nombre, a saber; D1, D2, D3 y D4. 

 

Ilustración 4. Clasificación densidad ósea descrita por Carl E. Misch 

 

El hueso D1 es un hueso fundamentalmente cortical denso. Suele 

localizarse en la región anterior de la mandíbula. El hueso D2 esta 

formado por hueso cortical poroso y hueso trabecular denso. La 

localización mas frecuente es región anterior del maxilar inferior y 

superior y región posterior del maxilar inferior. El tipo D3 cuenta con 

una cortical porosa y fina y una parte trabecular fina. Suele localizarse 

con mas frecuencia en el maxilar superior y en la zona posterior del 

maxilar inferior. El hueso tipo D4 apenas presenta hueso cortical y el 

hueso trabecular es muy poco denso. Suele localizarse en la región 

posterior del maxilar superior. Misch, además de estas cuatro 

categorías, añade una quinta, para definir aquel hueso muy blando, 

con una mineralización incompleta, y grandes espacios 
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intratrabeculares. Suele ser el caso de hueso injertado en proceso de 

mineralización. 

Misch compara las densidades óseas con tipos de maderas en cuanto 

a la sensación de fresado que tiene el operador, como se puede 

apreciar en la tabla siguiente: 

Densidad 

ósea 
Descripción Análogo táctil 

Localización 

característica 

D1 Cortical denso 
Madera de 

roble o arce 

Región anterior maxilar 

superior 

D2 

Cortical poroso y 

trabecular 

grueso 

Madera de pino 

blanco o de 

pícea 

Región anterior maxilar 

inferior 

Región posterior maxilar 

inferior 

Región anterior maxilar 

superior 

D3 

Cortical poroso 

(fino) y 

trabecular fino 

Madera de 

balsa 

Región posterior maxilar 

superior  

Región posterior maxilar 

inferior 

Región anterior maxilar 

superior 

D4 Trabecular fino 
Corcho 

sintético 

Región posterior maxilar 

superior 

Tabla 1. Clasificación ósea descrita por Carl E. Misch 
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1.3.1.1 - ¿Cómo identificamos la densidad ósea del paciente? 

Haciendo un breve repaso de la literatura, muchos autores afirman que 

el éxito de nuestros implantes va a depender de la calidad del hueso 

donde se coloquen. Por ese motivo, es de suma importancia conocer 

la calidad ósea del paciente, y así planificar de la manera más efectiva 

la colocación del implante (41–46,49). 

La densidad ósea puede determinarse de las siguientes formas: 

• Basándose en la localización general donde se coloque el 

implante. 

• La sensación al tacto durante la cirugía. 

• Mediante radiografía computarizada. 

1 - Localización general. 

Como ya hemos visto anteriormente, tanto Leckholm y Zarb como 

Misch en sus clasificaciones, relacionaron las diferentes localizaciones 

de la arcada maxilar y mandibular con una determinada calidad ósea. 

Además, muchos autores han corroborado las diferentes densidades 

en función de la posición en la arcada (41,54). 

 2 - Sensación al tacto durante la cirugía. 

Al preparar el lecho para alojar el implante, se aprecian grandes 

diferencias en función de la densidad ósea.  
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Existe una relación directa entre la densidad del hueso y la resistencia 

que ofrece el mismo a la osteotomía (55). Además, Misch hace una 

comparación de la sensación táctil de cada tipo de densidad, 

comparándola con diferentes maderas.  

3 - Densidad radiográfica. 

Tanto las radiografías periapicales como las panorámicas no son 

demasiado útiles para determinar la densidad ósea, ya que no 

permiten, en muchas ocasiones, ver el hueso trabecular. En cambio, 

con el Cone Beam Computared Tomography (CBCT), se puede 

determinar con mayor exactitud tanto la densidad ósea como las 

características tridimensionales del hueso. La tomografía 

computarizada fue desarrollada por Sir Godfrey Newbold Hounsfield en 

el siglo pasado, lo que le condujo a ganar el premio Nobel en 1979. El 

CBCT nos permite determinar, por medio de una escala de grises, 

pudiendo diferenciar hasta 256 grados de grises diferentes, de forma 

objetiva y cuantitativa, la densidad de las estructuras y tejidos. Esta 

escala esta representada por la Unidades Hounsfield, siendo la unidad 

elemental de reconstrucción 3D. Las Unidades Hounsfield (UH), 

llamadas así en honor al creador del primer tomógrafo computarizado, 

Geodfrey Newbold Hounsifield, expresan numéricamente la atenuación 

en la intensidad que experimenta el haz de rayos, desde que sale del 

aparato, hasta que llega a sus detectores en el lado contrario. 
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Ilustración 5. Clasificación de la densidad ósea radiográfica en función 

de la escala de grises. 

El vóxel (del inglés volumetric píxel) es la unidad cúbica que compone 

un objeto tridimensional. Constituye la unidad mínima procesable de 

una matriz tridimensional y es, por tanto, el equivalente del píxel en 

un objeto 2D. 

Cada voxel contiene la información necesaria para determinar la 

densidad de la imagen. Estos valores se expresan en UH.  

Aunque no hay una cifra exacta en UH que se puede atribuir a un tipo 

particular de material, existe un intervalo de valores dentro de la cual 

se esperaría encontrar un cierto tipo de material (56).  

Las UH se representan en escala de grises, a nivel tejidos los valores 

van generalmente desde: -1000 a +1000. De este modo se puede 

clasificar a los tejidos según su coeficiente de atenuación: Agua (0), 

Tejidos blandos (+40 a +80), Grasa (-60 a -100), Pulmón (-400 a -

600), Hueso (>+400) etc... 
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Los tejidos más densos, como los huesos, absorben mayor cantidad de 

rayos por ese motivo tienen un coeficiente de atenuación elevado en 

la escala Hounsfield. En cambio, los órganos poco densos como los 

pulmones son atravesados fácilmente por los rayos porque su 

coeficiente de atenuación es muy bajo. 

Para elaborar esta escala, Hounsfield tomó como referencia la 

atenuación que producía el agua sobre un haz de rayos y se le atribuyó 

el valor 0 (cero UH). Esta medida serviría como referencia para calcular 

todos los demás coeficientes. Posteriormente midió la atenuación del 

hueso compacto cortical al que adjudicó mil unidades positivas 

(+1000UH), porque era el tejido más denso y los minerales que 

contiene tienen una gran capacidad de absorción de los rayos X. 

Recientemente, los aparatos modernos han aumentado las cifras del 

coeficiente de atenuación hasta (+4096) que se obtiene al medir la 

densidad de algunos metales. 

Kirkos y Misch, en 1999, realizaron un estudio retrospectivo de 

tomografías computarizadas y establecieron una correlación entre las 

unidades Hounsfield y las densidades óseas propuestas por el propio 

Misch (57). 
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Densidad ósea Unidades Hounsfield 

D1 >1250 Unidades Hounsfield 

D2 
850-1250 Unidades 

Hounsfield 

D3 350-850 Unidades Hounsfield 

D4 150-350 Unidades Hounsfield 

D5 < 150 Unidades Hounsfield 

Tabla 2. Determinación de la densidad ósea mediante tomografía 

computarizada. 

 
Dos años después, en 2001, los autores Norton y Gamble, publicaron 

una clasificación cuantifica de la calidad ósea, con el fin de poder 

establecer la densidad del tejido ósea preoperatoriamente. Esto 

permitiría una mejor planificación del tratamiento. Relacionaron las 

unidades Hounsfield con la clasificación de la densidad ósea descrita 

por Leckholm y Zarb en 1985 (58). 
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Clasificación 

Leckholm y Zarb 

Unidades Hounsfield 

(Norton y Gamble) 

Región de interés 

Tipo 1 >850HU Mandibula anterior 

Tipo 2 500-850HU. 
Mandibula 

posterior/maxilar anterior 

Tipo 3 500-850HU Maxilar posterior 

Tipo 4 0-500HU Tuberosidad 

Tabla 3. Comparación de la densidad ósea. 

1.3.2 - Clasificación ósea según la anatomía del reborde. 

Existen muchas clasificaciones diferentes en cuanto a la disponibilidad 

de hueso remanente. La más utilizada por los clínicos y los anatomistas 

es la descrita por Cawood y Howell en el año 1988. 

Esta clasificación, a pesar de destacar que cada uno de los individuos 

puede poseer características de reabsorción diferentes, se basa en dos 

aspectos fundamentales: 

I. Rebordes alveolares dentados, con la anatomía perfectamente 

conservada. 

II. Cresta alveolar post extracción. 

III. Reborde alveolar con adecuada altura y anchura. 



 39 

IV. Crestas en filo de cuchillo, con adecuada altura, pero insuficiente 

anchura. 

V. Reborde con inadecuada altura y anchura. 

VI. Presencia de depresiones en los rebordes. 

Ilustración 6. Clasificación Cawood y Howell (1988) 

 

1.4 - Estabilidad primaria. 

Anteriormente, se ha hecho mucho hincapié en la necesidad de 

conseguir una buena estabilidad primaria, con el objetivo de que el 

implante se mantenga inmóvil (con un micromovimiento menor de 150 

micrómetros). Esto mejorará sustancialmente el pronóstico de la 

osteointegración. Pero ¿qué es la estabilidad primaria? 

La estabilidad primaria se define como la ausencia de movilidad clínica 

cuando el implante es sometido a alguna carga, y es considerado como 
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uno de los principales factores de éxito (3,59). La estabilidad primaria 

es un parámetro puramente mecánico y estático, con un valor 

determinado en el momento de la colocación del implante. A diferencia 

de la estabilidad primaria, la estabilidad secundaria es el resultado de 

los procesos fisiológicos de aposición y remodelación ósea en la 

superficie del implante, lo que conduce a la osteointegración. Por lo 

tanto, es un parámetro biológico y dinámico (60–63) 

 

Ilustración 7. Relación estabilidad primaria y secundaria con respecto 

al tiempo. 

 

 

 

 

 



 41 

1.4.1 - ¿Cómo medimos la estabilidad primaria? 

Para medir la estabilidad primaria de los implantes contamos con varios 

métodos. Meredith, en 1988 publicó una clasificación en función de si 

afectan o no a la interfase implante-hueso; métodos invasivos y 

métodos no invasivos (64). 

- Métodos invasivos. 

Los métodos invasivos para la medición de la estabilidad primaria son 

aquellos que van a suponer la retirada o modificación de la posición del 

propio implante. Por un lado, tenemos las pruebas histológicas que van 

a determinar la cantidad de hueso que hay alrededor del implante. Por 

otro lado, también existe la prueba del torque de desinserción, que se 

define como la fuerza de torsión necesaria para romper la unión 

implante hueso. Obviamente, por motivos éticos, estas pruebas no 

pueden realizarse en humanos, ya que conllevaría la retirada o la 

pérdida de osteointegración del implante.  

Por ello, existe la necesidad de poder medir la estabilidad 

periimplantaria sin dañar la interfase hueso-implante. 

- Métodos no invasivos. 

Los métodos no invasivos no van a dañar ni perjudicar la 

osteointegración del implante. Hoy en día se podría incluir en este 
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apartado varios métodos, aunque no todos tienen el mismo nivel de 

efectividad.  

Vamos a ver detalladamente cada uno de ellos: 

1 - Test de percusión. 

El test de percusión consiste en golpear con un instrumento metálico 

la cabeza del implante. En función de la naturaleza del sonido que 

genere el golpe, podríamos intuir el nivel de integración del implante. 

Este método no es muy fiable, pues se basa en criterios subjetivos ya 

que el oído humano no es capaz de distinguir la amplitud del tono 

producido, o al menos no todos los humanos por igual. 

2 - Método Periotest®. 

El instrumento Periotest® (Siemens Medical Systems Inc, Charlotte, 

Nc) fue diseñado por Schulte y cols (65), en 1983 con la finalidad de 

medir la movilidad dentaria. El Periotest® fue diseñado para medir la 

movilidad dentaria, no de implantes. El aparato consiste en una bola 

percutora metálica que genera una secuencia de 16 golpes (4 golpes 

por segundo), valorando, tanto acústica como ópticamente, la 

capacidad de amortiguación del ligamento periodontal. El aparato nos 

indica la movilidad en forma de un valor Periotest® (vpt). El valor se 

establece en una escala de –8 a +50, de modo que un valor negativo 
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indica contacto con una interfase dura, es decir ausencia de movilidad 

(ej. osteointegración) y uno positivo con una interfase blanda (66).  

Chávez y colaboradores cuantificaron el desplazamiento en mm que 

suponía diferentes valores Periotest. Para valores de -6 vpt, el 

desplazamiento seria de 0,038 mm, mientras que para un valor de 2 

vpt le correspondería una movilidad de 0,113 mm (67,68). 

Artículos publicados sugieren que valores vpt negativos corresponden 

a dientes o implantes anquilosados, mientras que valores por encima 

de +5vpt corresponderían con implantes no integrados. Estos valores 

también van a depender del sistema de implantes y de la calidad del 

tejido óseo donde los coloquemos. Teerlinck y colaboradores 

establecieron un valor vpt de implantes osteointegrados entre –7 a +5 

en mandíbula y entre –5 y +9 en maxilar superior (67). 

El principal inconveniente que nos encontramos con este método de 

medición, es que los valores Periotest® se pueden ver alterados por 

distintos factores como: la técnica de medición, el tipo de prótesis 

realizada (67), la interposición de hueso o tejido blando entre el pilar 

y el implante, la fuerza con la que se apriete la prótesis y factores 

dependientes directamente del instrumento como la batería o la 

calibración (69). 

También se ha estudiado la relación real de los valores Periotest® y la 

osteintegracion de los implantes. Diferentes autores han llegado a la 
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conclusión que los valores Periotest® te dan una idea de la estabilidad 

del implante, pero no son capaces de mostrar una relación directa en 

el contacto hueso-implante (66,70–73). 

3 - Torque de inserción. 

El torque de inserción se define como la resistencia a la rotación que 

genera el implante al introducirse en el hueso. Se expresa en 

Newtons/cm2. Diferentes autores han relacionado los valores del 

torque de inserción con el micromovimiento del implante, concluyendo, 

que cuanto mayor es el torque de inserción del implante, menor es el 

micromovimiento del mismo (74,75). Por lo tanto, los valores del 

torque de inserción van a estar relacionados con la estabilidad 

implantaria. El torque de inserción se puede medir únicamente en el 

momento de la colocación del implante, y los valores ideales oscilan 

entre los 25 y los 45 N/cm2. Según Ottoni y colaboradores, el torque 

ideal para la osteointegración del implante es de 32 N/cm2 (76). Un 

valor alto de torque de inserción podría aumentar patológicamente la 

presión del hueso en contacto con el implante provocando 

microfracturas y posible necrosis ósea, lo que conllevaría a una pérdida 

marginal periimplantaria. Duyck y colaboradores demostraron 

mediante radiografía histomorfometría e histología, que los implantes 

colocados con un torque de inserción mayor de 50 N/cm2 tenían una 

mayor pérdida ósea marginal que aquellos colocados de forma más 

pasiva (77). Cha y colaboradores, concluyeron que el incremento del 
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torque de inserción podría duplicar la capa de osteocitos muertos en 

comparación con torque de inserción menor (78). Barone y 

colaboradores concluyeron que, de igual manera, cuando se aplica un 

torque de inserción superior a los 50 N/cm2, existe una mayor 

propensión a una pérdida ósea marginal periimplantaria, sobre todo en 

presencia de una cortical vestibular muy delgada (79). Cuando 

comparan valores más altos de torque de inserción (>70 N/cm2), se 

pudo evidenciar que la pérdida ósea marginal era sustancialmente 

mayor (80). Todos estos autores concluyen que torques de inserción 

elevados provocarán una pérdida de hueso marginal periimplantario. 

Al contrario, ¿qué ocurre con valores de torque de inserción menores?, 

Norton publicó en 2017 un estudio prospectivo en el que relacionaba 

el torque de inserción y los valores ISQ. Los implantes colocados con 

torque menor a 5 N/cm2 fueron los que consiguieron valores ISQ mas 

altos tras el periodo de osteointegración (81). Esto coincide con los 

resultados obtenidos por otros autores (82,83). 

4 - Análisis de frecuencia resonancia. 

Se denomina frecuencia de resonancia a aquella frecuencia 

característica de un cuerpo o un sistema que alcanza el grado máximo 

de oscilación. 

Todo cuerpo o sistema tiene una, o varias, frecuencias características. 

Cuando un sistema es excitado a una de sus frecuencias 

características, su vibración es la máxima posible. El aumento de 
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vibración se produce porque a estas frecuencias el sistema entra en 

resonancia. 

Por lo tanto, el análisis de frecuencia resonancia evalúa la movilidad 

del implante mediante la frecuencia de vibración de este.  

Fue Meredith, en 1994 (64), quien describió este método para valorar 

la unión implante-hueso. El método consiste en la unión de un 

trasductor atornillado al implante mediante una interfase de medidas 

estándar (multipeg®, smartpeg®). Un aparato (Osstell®, Penguin®), 

emite una serie de ondas con una frecuencia de resonancia 

determinada que el transductor recibirá. En el momento que la onda 

coincide con la frecuencia natural de vibración del transductor unido al 

implante, este vibrará y el aparato recibirá esa vibración como la 

frecuencia natural de vibración de ese implante en ese momento. El 

valor obtenido por el aparato se traduce automáticamente en un índice 

llamado “Implant Stabiliy Quotient” (unidades ISQ). En una escala de 

1 a 100, el aparato mostrará cuanto se mueve ese implante. Cuanto 

mayor sea la unión entre el implante y el hueso, mayor será su 

frecuencia natural de vibración y por lo tanto mayores valores ISQ nos 

mostrará el aparato.  

El análisis de frecuencia resonancia, permite una medición objetiva del 

grado de osteointegración de los implantes. Además, al contrario que 

el torque de inserción, esta medida se puede obtener en diferentes 
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momentos, por lo que es posible monitorizar la osteointegración de los 

implantes (84–86). 

Para realizar la medición tenemos que atornillar el transductor al 

implante con una fuerza de 10 N/cm2. Una vez atornillado, se posiciona 

el aparato perpendicular al transductor. Permite medir la estabilidad 

implantaria en varios sentidos, como por ejemplo, en sentido 

mesiodistal y vestíbulo-lingual (84).  

Los valores ISQ son utilizados por los clínicos para determinar cuando 

se puede cargar un implante con seguridad, tanto de forma 

convencional o diferida como de forma inmediata. Según la literatura, 

valores por encima de 70 ISQ se relacionan con una buena estabilidad 

implantaria (87–89), lo que permitiría cargar los implantes. 

Se ha demostrado una relación directa entre los valores ISQ y el 

micromovimiento de los implantes. En el estudio de Brizuela-Velasco y 

colaboradores, demostraron que cuanto mayores eran los valores ISQ, 

menor era el micromovimiento de los implantes sometidos a carga 

(74). Los resultados de su articulo coincidía con otros autores, que 

mostraron la misma relación entre los valores ISQ y torque de inserción 

con el micromovimiento (75,90). 

Una vez descritos ambos métodos, ¿cuál es el mejor método para 

medir la integración de los implantes dentales, el torque de inserción 

o el análisis de frecuencia resonancia? Anteriormente hemos descrito 
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que los valores del torque de inserción, independiente de ser muy 

bajos, no tienen porque jugar un papel determinante en la 

osteointegración (81–83). Al contrario pasa con valores altos de torque 

de inserción, pues según algunos autores, por encima de los 50 N/cm2 

se puede exceder la tensión máxima que soporta el hueso e inducir en 

él la necrosis (77–80). Por lo tanto, parece que el torque de inserción 

no es un método fiable para medir la estabilidad periimplantaria, 

aunque sea un recurso altamente demandado por los clínicos en el 

momento de la cirugía. En cambio, el análisis de frecuencia resonancia 

parece tener una mayor relación con la estabilidad real del implante, 

pues mide la vibración en sentido axial y no la resistencia vertical al 

roscar el implante al hueso.  

1.4.2 - Factores que modifican la estabilidad primaria 

La estabilidad primaria que consigamos a la hora de colocar los 

implantes va a depender de muchos factores:  

• Factores dependientes del paciente. 

• Factores dependientes del implante. 

• Factores dependientes de la técnica quirúrgica. 

1.4.2.1 - Factores dependientes del paciente 

En cuanto a los factores dependientes del paciente ya hemos hablado 

en el capítulo anterior. La calidad y cantidad del hueso que presenta el 
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paciente va a ser determinante en la estabilidad que consigan los 

implantes.  

1.4.2.2 - Factores que dependen del implante 

Desde que se introdujeron los implantes dentales, muchos materiales, 

diseños, formas han sido estudiados con el fin de encontrar el mejor 

implante posible. Dentro de esta categoría se distinguen tres apartados 

que debemos explicar con detenimiento. 

1.4.2.2.1 - Material del implante 

Uno de los grandes retos de las disciplinas sanitarias ha sido el de 

mejorar los perfiles de biocompatibilidad de las sustancias sintéticas 

con el fin de reponer o aumentar los tejidos biológicos. En las últimas 

décadas, han sido muchas las definiciones propuestas de 

biocompatibilidad. En general, es definida como una respuesta 

adecuada a un material de un dispositivo para una aplicación clínica 

especifica.  

Todo material posee una serie de características, que le confieren una 

propiedades físicas y químicas determinadas. 

Los materiales utilizados para la fabricación de los implantes dentales 

deben presentar una buena resistencia a la corrosión, y poseer unas 

condiciones físicas determinadas, que permitan al dispositivo 
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(implante) cumplir su función a largo plazo sin degradarse ninguna de 

sus propiedades. 

Por lo tanto, debido a sus excelentes propiedades, el titanio y sus 

aleaciones son el material de elección para la fabricación de los 

implantes dentales, ya que cumple con los requerimientos necesarios 

como: Biocompatibilidad, osteointegración, propiedades mecánicas, 

biofuncionalidad, resistencia a la corrosión, procesabilidad y 

disponibilidad (91). Las aleaciones más utilizadas son: Cromo y 

cobalto, aceros austeníticos de Fe-Cr-Ni-Mo, las aleaciones de tantalio, 

niobio y circonio, los metales preciosos, la cerámica y los polímeros 

(57). 

Las normas internacionales (ISO 5832-2, ASTM F67-00) determinan 4 

grados de titanio c.p (comercialmente puro) para su aplicación médica. 

A medida que aumenta el grado, aumentan la cantidad de elementos 

intersticiales y, con ello, aumenta la resistencia mecánica y disminuye 

la ductibilidad y la resistencia a la corrosión (92). 
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Elemento Grado 1 Grado 2 Grado 3  Grado 4 

Nitrógeno. 

Máx 

0,03 0,03 0,05 0,05 

Carbono. 

Máx 

0,10 0,10 0,10 0,10 

Hidrógeno. 

Máx 

0,0125 0,0125 0,0125 0,0125 

Hierro. Máx 0,2 0,3 0,3 0,5 

Oxígeno. 

Máx 

0,18 0,25 0,35 0,4 

Titanio. Máx Balance Balance Balance Balance 

Tabla 4. Composiciones químicas de los diferentes grados de titanio 

comercialmente puro en porcentaje en peso. 

Además, las propiedades del titanio c.p, tales como la elasticidad, la 

resistencia a la tracción y la resistencia a la fatiga, son un claro valor 

añadido a la calidad superficial del metal. 

Grado Resistencia 

máxima (MPa) 

Límite elástico 

0,2% (MPa) 

Alargamiento 

(%) 

Reduccion de área 

(%) 

1 240 170 24 30 

2 345 275 20 30 

3 450 380 18 30 

4 550 483 15 25 

Tabla 5. Propiedades mecánicas de los diferentes grados de titanio c.p. 
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En un principio, se utilizaron implantes de titanio comercialmente puro 

pero debido a sus limitadas propiedades mecánicas, como un relativo 

menor módulo de elasticidad y resistencia a la tracción y mayor 

corrosión que utilizado en aleación, se comenzó a utilizar el titanio 

combinado con otros materiales como el vanadio y aluminio, lo que 

aumentaba su módulo elástico y su resistencia a la tracción, mientras 

que disminuía su corrosión. La aleación Ti-6Al-4V es la más utilizada 

en la fabricación de implantes dentales, pero en la actualidad se están 

desarrollando nuevas aleaciones más biomiméticas con la finalidad de 

que sean más biocompatibles y permitan asegurar un correcto 

funcionamiento en el cuerpo humano (93). Las aleaciones mas 

investigadas son: Ti-6Al-4V, Ti-15Zr, Ti-Nb, Ti-Hf o Ti-Ta.  

 

 Limite elástico (Mpa) 

Titanio c.p. 310 

Ti6Al4V 680 

Ti15Zr 953 

Tabla 6. Límite elástico de las tres aleaciones más utilizadas en 

implantes dentales. 

 
Todas estas aleaciones presentan un módulo de Young 

significativamente alto, cuando se les compara con el del hueso, 

incluso el cortical. En comparación con el módulo de Young del hueso 
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cortical, que es de 15GPa, y su coeficiente de Poisson que es de 0.30, 

el módulo de Young de la aleación Ti-6Al-4V es de 110GPa y de la Y-

TZP de 210GPa, mientras que sus coeficientes de Poisson son 0.35 y 

0.31 respectivamente (94–96). Por ese motivo, en la actualidad, existe 

una tendencia al desarrollo de nuevas aleaciones con propiedades 

elásticas más similares al hueso prístino (97), con un mayor 

biomimetismo y biocompatiblidad. Entre ellas destacan las aleaciones 

hiperelásticas, como la Titanio-Niobio-Zirconio (Ti-Nb-Zr), que además 

del titanio y el zirconio añaden metales como el niobio, reduciendo así 

el Módulo de Young de la aleación hasta los 71GPa y acercándose de 

forma sustancial al del hueso (98,99).  

Como hemos mencionado anteriormente, existen varios estudios que 

demuestran el buen comportamiento biomecánico y la 

biocompatibilidad de la aleación Ti-Nb-Zr en biomedicina, con nuevos 

tratamientos térmicos de la aleación y de la superficie e incluso con la 

adición de nuevos metales como el tántalo. Aún así, actualmente no 

existe evidencia suficiente que avale su utilización como material de 

fabricación de implantes dentales. 

1.4.2.2.2 - Macrogeometría del implante 

Con anterioridad, hemos comentado la importancia de conseguir una 

estabilidad primaria. La macrogeometría del implante es un factor 

determinante en la estabilidad que se consigue (100,101). En la 

industria se pueden encontrar implantes cilíndricos o cónicos 
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principalmente. También se encuentran diferencias en cuanto a la 

forma de la espira, o el paso de rosca. Todas estas modificaciones de 

los implantes van encaminadas a conseguir el éxito en las situaciones 

más desfavorables o pacientes con problemas óseos. 

Los implantes cónicos se han diseñado tradicionalmente para mejorar 

los valores de estabilidad primaria y facilitar, por lo tanto, el 

procedimiento quirúrgico (102,103). Por consiguiente, si gozamos de 

una mayor estabilidad primaria, nos facilita en gran medida los 

protocolos de carga inmediata. Los implantes cónicos están diseñados 

para alojarse en huesos de baja densidad (tipo IV), ya que nos permite 

conseguir una muy buena estabilidad, incluso cuando el hueso es poco 

denso (102,104–106). 

Diseño de la rosca. 

Las características de diseño del implante dental, en particular el 

patrón y paso de la rosca, pueden ser responsables de las diferencias 

en la cantidad de hueso que rodea el implante y en el grado de 

aposición ósea (104,107).  

La forma de la rosca está determinada por el grosor y ángulo de 

la misma. Las formas de rosca podrían ser en forma de V, forma 

cuadrada, contrafuerte y contrafuerte inverso (108). La forma de la 

rosca define el ángulo de esta, que es el ángulo entre una cara de la 

rosca y una línea imaginaria perpendicular al eje mayor del implante. 
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El paso de rosca hace referencia a la distancia entre las roscas, medida 

paralela al eje del tornillo. Los autores han determinado que si el paso 

de rosca disminuye, el área de superficie aumenta, lo que lleva a una 

distribución más favorable del estrés (109–111). Además, también ha 

sido demostrado que las tensiones son más sensibles al paso de rosca 

en hueso esponjoso que en hueso cortical (112).  

La profundidad de la rosca se define como la distancia desde la 

punta de la rosca al cuerpo del implante. El ancho de rosca es la 

distancia apicocoronal en el mismo plano entre la zona superior e 

inferior de la rosca. Una vez integrado el implante, todos los conceptos 

definidos anteriormente (forma de la espira, paso de rosca, anchura de 

la espira etc.) van a ser determinantes en la transferencia de las cargas 

entre el implante y el hueso. Idealmente, las espiras deberían 

proporcionar una mejor estabilidad del implante al contacto óseo 

(112). Autores como Hansson y Werke concluyeron en un estudio de 

EF que la profundidad de la rosca (100-400 micrómetros), no afectaban 

a la distribución de la carga (113). 

Diseño del módulo crestal 

Se ha estudiado la forma de disipar las fuerzas de la manera más 

favorable en la porción mas coronal del implante, que a su vez es la 

más afectada por la tensión. La opción de añadir micro roscas en forma 

de anillo en la porción coronal, con el fin de disipar de la mejor forma 

posible, ha sido objeto de estudio en los últimos años. Dávila y 
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colaboradores (114) realizaron un estudio de elementos finitos 

comparando la tensión que generaba los implantes con diferentes 

diseños del cuello del implante. Compararon 4 diseños; totalmente 

pulido, con espiras y con 3 y cuatro anillos. 

 

Ilustración 8. De izquierda a derecha: 1. Cuello mecanizado. 2. Cuello 

con 4 anillos. 3. Cuello con 3 anillos. 4. Cuello con espiras. 

 

Los autores concluyeron que los diseños que mejor se 

comportaban biomecánicamente fueron los implantes con tres y cuatro 

anillos. Además del estudio in vitro de elementos finitos, extrapolaron 

los diseños de los implantes a un estudio animal. Colocaron los cuatro 

tipos de implantes en tibias de conejo, y después de 3 y 6 semanas 

comprobaron el BIC de cada uno de ellos. A las 6 semanas, el diseño 

que tuvo un mayor BIC fue el que contaba con tres anillos en su parte 

más coronal (114). 
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Ilustración 9. De izquierda a derecha: 1. Cuello mecanizado. 2. Cuello 

con espiras. 3. Cuello con 3 anillos. 4. Cuello con 4 anillos 

 

Este estudio, coincide con lo publicado por autores como 

Abrahamsson y Berglundh, quienes creen que las microespiras en 

forma de anillo en la porción mas coronal del implante ayudan a disipar 

las fuerzas. Los autores encontraron un aumento de BIC (Bone Implant 

Contact) a 10 meses en implantes con microespiras en la porción 

coronal (81.8%) en comparación con los implantes de control sin 

microespiras (72.8%) (115). En contra, otros autores, concluyen que 

las concentraciones más altas de tensión mecánica ocurren en las 

microespiras de estos implantes, cuando los compramos con implantes 

con la zona crestal mecanizada o sin las microespiras (116–118). Por 

lo tanto, no queda claro en la literatura que la presencia de 

microespiras en la zona más coronal del implante puede afectar a la 

perdida ósea marginal periimplantaria. 
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1.4.2.2.3 - Microgeometría del implante 

La industria también ha trabajado mucho en mejorar las superficies de 

los implantes. Los objetivos principales de dichas modificaciones son 

conseguir un mayor contacto hueso implante (BIC) y una 

osteointegración más rápida. Los primeros implantes diseñados por 

Bränemark eran totalmente mecanizados, con superficies lisas. Se ha 

demostrado, que con las nuevas superficies rugosas, conseguimos un 

mayor BIC que con las superficies lisas o mecanizadas (119,120). 

Además, las superficies rugosas nos proporcionan, según autores como 

Abron o Novaes, una mayor proliferación celular, y por tanto una 

osteointegración más rápida (121,122). 

La topografía superficial (Rugosidad y textura), podría considerarse la 

mas importante de las propiedades que influyen en la respuesta del 

organismo. Las superficies de los implantes, en la mayoría de los casos, 

poseen topografías diseñadas y optimizadas para una mayor respuesta 

osteoblástica. Es necesario que las células encargadas de la aposición 

ósea reconozcan dicha rugosidad, por lo que deberá de ser del orden 

de la células (120). Según ciertos autores, los osteoblastos identifican 

una superficie rugosa cuando esta tiene al menos 2 micrómetros (123). 
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Los tratamientos que se han aplicado sobre la superficie de los 

implantes son muchos. Se distinguen principalmente tres grupos: 

1. Limpieza de la superficie y/o eliminación de la capa superficial. 

2. Modificación de la estructura y topografía (rugosidad de la 

superficie). 

3. Modificación de la capa de óxido con el fin de conseguir 

superficies bioactivas. 

Otra clasificación muy interesante es la que toma como base las 

propiedades fisicoquímicas del tratamiento empleado: 

• Métodos mecánicos: Desbaste, pulido, mecanizado, granallado. 

• Métodos químicos: limpieza con disolvente, ataque ácido, ataque 

alcalino, pasivado, anodizado y electropulido. 

• Métodos al vacío: descarga lumínica, descarga eléctrica e 

implantación iónica. 

• Métodos de recubrimiento: proyección por plasma, sol-gel, 

“magnetron sputtering” y ablación laser. 

• Métodos bioquímicos: enlace de iones y/o moléculas activas por 

adsorción fisicoquímica, por enlace covalente con o sin 

espaciador, y por inclusión en materiales que actúan de 

portadores. (92)  
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Método Efecto principal/propósito del tratamiento 

Desbaste, pulido Desincrustar restos solidos de 

contaminantes, eliminar capas 

nativas/obtener un acabado superficial 

muy liso. 

Granallado, arenado, 

granallado de 

pretensión 

Desincrustar restos solidos de 

contaminantes, eliminar capas nativas. 

Aumentar la rugosidad 

superficial/Mejorar la adhesión en el 

enlace/Introducir tensiones residuales. 

Limpieza química con 

disolventes 

Eliminar contaminantes. 

Ataque/grabado ácido Desincrustar restos solidos de 

contaminante, eliminar capas nativas. 

Modificar la rugosidad superficial/Eliminar 

tensiones. 

Ataque/grabado 

alcalino 

Hidroxilar/Mejorar la formación de 

apatita: Conferir bioactividad/Aumentar 

la rugosidad superficial. 

Pasivado en ácido o 

por tratamientos 

térmicos 

Oxidar/Minimizar la liberación de iones. 
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Tratamiento con 

fosfatos de calcio y/u 

otros iones 

Precipitar capas de apatita/Modificar la 

composición superficial. 

Ataque con H2O2 Oxidar, hidroxilar/Aumentar rugosidad 

por grabado/Limpiar y esterilizar/Eliminar 

capas nativas. 

Electropulido Eliminar tensiones/Obtener superficies 

lisas y uniformes. 

Anodizado, Oxidación 

anódica 

Modificar la estructura y la composición 

del óxido/mejorar la resistencia a la 

corrosión/Disminuir liberación de 

iones/Aumentar la rugosidad 

superficial/Obtener superficies porosas. 

Tratamiento por 

descarga lumínica 

Limpiar superficie/Eliminar capas 

nativas/grabar/esterilizar/Oxidar, 

nitrurar. 

Tratamiento por 

descarga eléctrica 

Aumentar la rugosidad superficial 

Implantación iónica Modificar la composición 

superficial/Mejorar la resistencia a la 

corrosión y el desgaste 

Recubrimiento sol-gel Recubrir con material bioactivo 
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Recubrimiento por 

“magnetron 

sputtering” 

Recubrir con material bioactivo/Aumentar 

la rugosidad 

Recubrimiento por 

proyección por 

plasma de fosfatos de 

calcio 

Recubrir con material bioactivo/Aumentar 

la rugosidad 

Recubrimiento por 

proyección por 

plasma de titanio 

Aumentar la rugosidad. Generar 

estructura microporosa. 

Ablación láser Recubrir con material bioactivo 

Adsorción 

fisicoquímica de 

moléculas biológicas 

Interaccionar selectivamente con las 

proteínas/Bioactividad 

Enlace covalente de 

moléculas biológicas 

Interaccionar selectivamente con las 

proteínas/Bioactividad 

Recubrimiento de 

moléculas biológicas 

por inclusión de 

materiales portadores 

Interaccionar selectivamente con las 

proteínas/Bioactividad. 

Tabla 7. Resumen de los tratamientos superficiales más comúnmente 

empleados sobre el titanio, así como los principales efectos que tienen 

sobre las propiedades superficiales. 
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Los tratamientos de superficie más significativos, por ser los más 

empleados son aquellos que se realizan mediante la modificación física 

de la superficie del implante o mediante la modificación química: 

• Modificación de la topografía del implante (Física): anodizado, 

granallado, ataque ácido y la proyección por plasma de titanio. 

• Modificación química de la naturaleza de la superficie: ataque 

alcalino y proyección por plasma de fosfatos de calcio. 

Nuestro trabajo va enfocado a analizar las partículas de titanio que se 

desprenden tras la inserción de los implantes dentales. Para ello es 

importante saber que el torque de inserción juega un papel 

fundamental, ya que, a mayor torque, mayor resistencia encuentra el 

implante a ser alojado en el hueso. Como ya hemos explicado 

anteriormente, la rugosidad de la superficie de lo implantes va a ser 

un factor que modifique la estabilidad primaria de nuestros implantes. 

Las superficies rugosas han demostrado conseguir valores mas altos 

de estabilidad primaria, debido a su capacidad de aumentar la 

superficie en contacto con el hueso (119,120). Existen diferentes 

métodos de crear superficies rugosas, entre los cuales se encuentran 

el granallado, grabado ácido y anodización. Los implantes granallados 

suelen tener superficies irregulares, con picos y valles que miden entre 

4 y 6 µm (154). Los implantes grabados con ácido tienen una rugosidad 

uniforme en toda su superficie, con características más finas entre 1 y 

3 µm (155). La capa de óxido en la superficie de un implante anodizado 
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puede tener un grosor de 0,3 a 7 µm, junto con una amplia variedad 

de características superficiales que miden de 0,3 a 7 µm (156). Es por 

eso por lo que en función de la macro y microgeometría del implante, 

la resistencia que encontrará el mismo al ser insertado en el hueso 

variará de forma significativa. 

En un estudio in vitro realizado por Mints y colaboradores en el año 

2014 (157), mostraron que en función del tipo de superficie, las 

partículas de titanio desprendidas de la superficie del implante eran 

variables. Aunque en todos los implantes colocados se encontraron 

modificaciones en la superficie, los implantes anodizados fueron los 

que salieron más perjudicados, ya que se eliminaron secciones de la 

capa gruesa de óxido, principalmente en la parte superior de las roscas 

y la región apical, asociadas con partículas sueltas de titanio (157). Los 

resultados del artículo de Mints y colaboradores coinciden con otros 

estudios in vitro, donde demuestran que la superficie de los implantes 

se ve alterada tras la inserción de los mismos (158–160). 

1.4.2.3  - Factores dependientes de la técnica quirúrgica. 

En los capítulos anteriores hemos visto como el propio implante puede 

ser determinante para conseguir una buena estabilidad primaria.  

En casos en los que exista un lecho receptor con poca densidad, donde 

se pueda preveer que la estabilidad primaria será deficiente, se podrán 

emplear ciertas técnicas quirúrgicas, con el objetivo de mejorar el 

ambiente óseo para la colocación del implante.  
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Las estrategias quirúrgicas más importantes son: 

• El uso de osteotomos 

• Fresas de densificación 

• Infrafresado del lecho 

1.4.2.3.1 - Fresas de densificación. 

Esta técnica se basa principalmente en la densificación de las paredes 

del lecho que alojará al implante. Al contrario que ocurre con las fresas 

de osteotomía convencionales, las fresas de oseodensificación, en 

lugar de cortar el hueso, lo que hacen es compactarlo contra las 

paredes del propio lecho receptor. La principal ventaja de estas fresas 

es el aumento de la densidad de las paredes óseas por compactación 

del hueso de la osteotomía. Estas fresas están indicadas para tratar 

huesos con muy poca densidad (tipo IV principalmente).  

En contraste con el proceso de osteotomía convencional, que utiliza 

fresas con un ángulo de inclinación positivo para extraer un pequeño 

grosor de material con el paso de cada una de ellas, creando una 

osteotomía sin restos óseos en el orificio, el proceso de perforación de 

osteodensificación comienza con la creación de una osteotomía 

utilizando una fresa cónica con múltiples canales. Este procedimiento 

utiliza cuatro fresas cónicas en un ángulo de inclinación negativo para 

crear una capa de hueso compacto y denso que rodea la pared de la 

osteotomía. La fresa densificadora presenta un cincel de corte y un 
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vástago cónico que le permite aumentar progresivamente el diámetro 

y controlar el proceso de expansión (124). En resumen, el objetivo 

principal de esta técnica es la compactación de hueso autógeno 

alrededor del implante con el objetivo de aumentar la densidad y el 

contacto hueso implante (125,126). Lahens y colaboradores 

concluyen, al igual que otros muchos autores, que la utilización de 

fresas de oseodensificación aumenta la estabilidad primaria en hueso 

con poca densidad (124–129). 

 

Ilustración 10. Fresa de oseodensificación vs convencionales. 
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1.4.2.3.2 - Uso de osteotomos 

Al igual que las fresas de oseodensificación, los osteotomos crean el 

lecho implantario condensando el hueso, y no eliminándolo, 

aumentando así la densidad ósea en la zona en la que se colocará el 

implante.  

Se ha publicado recientemente un estudio in vitro, en el que se colocan 

60 implantes en costillas de vaca con técnicas de osteotomía 

diferentes. Comparan la estabilidad de los implantes, midiendo torque 

de inserción e ISQ, en función del método de colocación de los mismos, 

a saber; técnica de fresado convencional, usando osteotomos y 

mediante el uso de compactadores. Tanto el torque de inserción, 

desinserción como los valores ISQ fueron más altos cuando se usaban 

los osteotomos y/o compactadores de hueso. A su vez, los valores más 

altos de estabilidad fueron conseguidos con el uso de compactadores. 

Esto puedo deberse a que los osteotomos realizan una condensación 

vertical mientras que los compactadores también condensan el hueso 

lateralmente, consiguiendo aumentar la densidad en las paredes del 

lecho periimplantario (130). 

El estudio anterior coincide con lo publicado por otros autores, como el 

grupo del Dr. Pérez Pevida, que demostró en un estudio in vitro, que 

el uso de osteotomos incrementaba los valores ISQ, tanto en sentido 

vestíbulo-palatino/lingual como mesiodistal (131).  



 68 

1.4.2.3.3 - Infrafresado del lecho. 

La técnica de infrafresado es una técnica muy utilizada en huesos 

blandos con el fin de obtener unos valores de estabilidad primaria 

mayores. El hecho de pasar una fresa menos de la indicada por el 

fabricante, o fresar a una menor longitud de la que luego colocaremos 

el implante, provocará una mayor fricción en el sistema hueso-

implante y por lo tanto conseguiremos una mayor estabilidad primaria. 

Campos y colaboradores demuestran en un estudio en perros Beagle 

que cuanto menos se fresa mayor torque de inserción se consigue. 

Estos resultados coinciden con otros muchos estudios (132–134). 

1.4 - Titanio. 

Ya hemos definido anteriormente las diferentes patologías 

periimplantarias que podrían ocasionar problemas en la salud de los 

implantes dentales. La mucositis genera la inflamación de los tejidos 

periimplantarios sin pérdida ósea mientras que la periimplantitis se 

define como la inflamación de los tejidos periimplantarios con pérdida 

ósea progresiva, pudiendo cursar con sangrado y/o supuración (7). Las 

etiologías más frecuentes se basan en el control de placa, correcto 

diseño de la prótesis, una adecuada banda de encía queratinizada o 

una cantidad suficiente de remanente óseo para la colocación del 

implante, entre muchas otras. No está claro que ninguna de las 

posibles causas mencionadas anteriormente provoque por sí solas un 
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fallo en la estabilidad de los implantes a largo plazo, ya que todos los 

autores definen dichas patologías como multifactoriales.  

El titanio puro y las diferentes aleaciones de titanio son usadas 

comúnmente como biomateriales en traumatología y cirugía 

ortopédica. El titanio es un elemento perfectamente biocompatible 

gracias a sus magníficas propiedades físico-químicas, como la baja 

solubilidad en agua en un pH fisiológico, bajo nivel de toxicidad, y la 

baja reactividad con la moléculas del medio acuoso (135). Ya desde 

hace muchos años se viene investigando acerca de los 

desprendimientos de partículas e iones de titanio de los implantes 

dentales (136–140) y a pesar de sus cualidades inertes, se ha 

demostrado que el óxido de titanio se libera en concentraciones 

micromolares mediante mecanismos como el desgaste, corrosión y 

actividad biológica (141). Investigaciones recientes (141–144) han 

demostrado la presencia de partículas e iones no bioinertes en la 

mucosa periimplantaria, lo que ha creado una nueva línea de 

investigación en la implantología oral. Múltiples estudios han sugerido 

que el material desprendido de los implantes pudiera contribuir al 

desarrollo y progresión de las enfermedades periimplantarias. 

En un estudio publicado por Okazaki y colaboradores en 2004, en el 

cual se compararon diferentes aleaciones metálicas, Co-Cr-Mo, Ti-6Al-

4V, Ti-15Zr-4Nb-4Ta, entre otras, se encontraron cantidades mínimas 

de Ti, Al y V en los tejidos de la tibia con el implante Ti-6Al-4V. La 
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concentración de Ti con el implante Ti-15Zr-4Nb-4Ta fue más baja que 

con el implante Ti-6Al-4V. Las concentraciones de Zr, Nb y Ta también 

fueron muy bajas. Compararon las aleaciones mencionadas con 

aleaciones de acero inoxidable y aleaciones de Cromo y Niquel, entre 

otras, siendo las aleaciones de titanio las que menos partículas 

externas encontraban (141). Según Jacobs y colaboradores, una vez 

que esas partículas metálicas son liberadas a la circulación sistémica, 

dichos iones metálicos se unen a ciertas proteínas formando complejos 

similares a haptenos, los cuales pueden transportarse y acumularse en 

órganos por todo el cuerpo. Otros autores han demostrado que se 

pueden almacenar significativas concentraciones de titanio en hígado, 

bazo y ganglios linfáticos (142,144).  

Estudios in vivo han demostrado que las partículas de titanio 

desprendidas de los dispositivos ortopédicos se acumulan en los tejidos 

periimplantarios. A este fenómeno se le denomina en inglés “aseptic 

loss”, lo que se podría traducir como “pérdida de la asepticidad” del 

titanio (143). Este fenómeno es provocado por la interacción del medio 

con el titanio que compone la prótesis, que incluso en ausencia de 

desgaste por rozamiento, la inflamación podría provocar la pérdida de 

la capa de oxido de titanio (TiO2), lo que provocaría la liberación de 

iones de titanio a los tejidos circundantes (144). También grandes 

cantidades de fluoruro perjudicaría la resistencia a la corrosión del 

titanio (145). Estas partículas han sido asociadas con la activación de 

la respuesta inflamatoria, provocando la liberación de citoquinas 
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proinflamatorias, como TNF- alfa, IL-1beta y RANKL. Otros autores, 

han asociado las partículas de titanio con la reducción de la viabilidad 

de las células de la medula ósea y la alteración de la homeostasis 

epitelial, incrementando el daño de la respuesta del ADN y el potencial 

compromiso de la barrera epitelial oral (146). Otros estudios 

demostraron que los restos de desgaste fagocitados por macrófagos 

inducen la expresión de ácido ribonucleico mensajero (ARNm) para la 

formación de parámetros proinflamatorios como el factor de necrosis 

tumoral (TNF alfa). Sabemos que el TNF alfa influye en la expresión de 

RANKL y M-CSF en los osteoblastos promoviendo la maduración de los 

osteoclastos, lo que conduce a un aumento de la resorción ósea 

(147,148). 

La perdida ósea en ausencia de bacterias es la causa más común de 

reemplazo de la prótesis de cadera. Esta demostrado que las partículas 

de desgaste que se originan a partir de los componentes protésicos 

interactúan con múltiples tipos de células en la región periprotésica 

dando como resultado un proceso inflamatorio que finalmente conduce 

a la pérdida ósea periprotésica. Estas células incluyen macrófagos, 

osteoclastos, osteoblastos y fibroblastos (149). 

No solo la inserción o la posibilidad de corrosión pueden generar 

partículas de titanio, sino que, como demostró Blum y colaboradores, 

la conexión implante-pilar sufre desgaste durante la masticación. En 

su estudio, donde compararon un implante de conexión cónica antes y 
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después de los ciclos de masticación, evidenciaron el desgaste de la 

conexión entre ambos componentes (150).  

Por lo tanto, podríamos pensar que uno de los posibles factores 

etiológicos del fallo en la supervivencia de los implantes dentales a 

medio y largo plazo, podrían ser, entre otros factores, las partículas de 

titanio desprendidas de la superficie del implante. Las posibles causas 

del desprendimiento de las partículas de titanio podrían ser, como ya 

hemos mencionado, el rozamiento y desgaste del propio dispositivo 

durante la inserción del mismo o el desgaste de la unión implante-pilar 

durante la masticación, la posible corrosión del titanio, liberando TiO2 

al medio oral o por la propia actividad biológica generada por la 

interacción celular con la superficie de los implantes (141,150).  

Flatebo y colaboradores, en 2011, realizaron un estudio in vivo para 

comprobar la presencia de partículas de titanio tras la inserción de los 

implantes. Realizaron una biopsia del tejido blando previa a la 

colocación del implante (creando el grupo control) y de nuevo 

biopsiaron a los 6 meses, en el momento de la segunda fase de los 

implantes. Analizaron las muestras mediante espectofotometría de 

masas de plasma (para la obtención de los isótopos 47, 48 y 49 Ti), 

microscopía electrónica de barrido (para confirmar el tamaño de las 

partículas de Ti) y mediante microscopia óptica de campo oscuro. 

Registraron las señales más altas para el isótopo 48 Ti con una 

abundancia de 73,72%. Se encontraron partículas de titanio tanto en 
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el grupo control como en el test, aunque con ligeras diferencias. En el 

grupo control el tamaño de las partículas se encontraban en el tejido 

epitelial y tenia un tamaño de 0,1-5 µm, mientras que en el grupo test, 

el tamaño de partícula era de 0,14-2,3 µm y se encontraba en la zona 

más profunda del tejido conectivo, en la zona en contacto con el tapón 

de cierre del implante (151). Este trabajo coincide con otros 

publicados, donde el tamaño de partículas de titanio es similar (0,1 

µm- 12 µm), estableciéndose en los tejidos periimplantarios (150–

153). 

2 – OBJETIVOS 
 
La inserción de los implantes dentales conlleva un desprendimiento de 

partículas de la superficie rugosa de titanio en las zonas del lecho óseo. 

El objetivo de la presente Tesis Doctoral es el análisis de estas 

partículas para implantes dentales de titanio y Ti-6Al-4V y determinar 

la influencia en el comportamiento biológico 

 

3 – MATERIALES Y METODOLOGIA EXPERIMENTAL 
 
En este estudio se utilizaron costillas de bovino frescas de diferentes 

animales que se limpiaron de todos los residuos de tejidos blandos. 

Cuando se recibieron las muestras, se sumergieron inmediatamente en 

etanol / solución salina al 50%, lo que provoca una disminución de 

menos del 2% en el módulo de Young del tejido óseo durante un 

máximo de 90 días. Las pruebas se realizaron dentro de los primeros 
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5 días en una habitación a temperatura ambiente. Las pruebas se 

realizaron a temperatura ambiente porque aumenta el módulo de 

Young del hueso solo entre un 2% y un 4%, en comparación con una 

prueba de muestras de hueso a 37 ° C. 

Debido a que las muestras de hueso conservadas en solución de etanol 

perdieron algo de agua residual, las muestras se dejaron en remojo en 

solución salina isoosmótica durante 12 horas antes de la prueba y 

durante este período se refrigeraron. Las muestras de huesos se 

dejaron reposar a temperatura ambiente (23ºC) durante 3 horas. 

Durante este período y en los períodos de medición posteriores, las 

muestras se envolvieron con gasa empapada en solución salina para 

mantener la hidratación. 

 
3.1. Implante dental de cresta ósea. 
 
Para determinar las partículas que se desprenden de los implantes 

dentales de titanio en la colocación de estos a nivel óseo, se estudiaron 

41 implantes dentales de titanio en las costillas frescas de bovino, 

siguiendo estrictamente las especificaciones del fabricante Klockner® 

en cuanto al fresado e inserción de los implantes. Estos implantes 

cuentan con tratamiento de sand-blasting con abrasivo de alúmina. Los 

implantes correspondieron al modelo Vega®, de la empresa 

Klockner®. En la Figura 1 pueden observarse los implantes dentales 

estudiados.  
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El implante VEGA® es un implante de doble espira y de inserción suave 

que posibilita el abordaje de zonas anatómicas comprometidas gracias 

al diseño atraumático de la zona apical. Su ápice ligeramente cónico y 

cuerpo paralelo facilitan el guiado por la osteotomía. La altura del 

implante dental es de 14 mm y su diámetro de 4 mm.  

 

El polígono hexagonal situado en la parte inferior del cono ha sido 

diseñado para conferir al sistema las siguientes cualidades:  

• Facilita el manejo clínico y el correcto posicionamiento de los 

componentes protésicos gracias a su buena sensación táctil. 

• Optimiza la precisión de ajuste entre el hexágono de la conexión 

interna del implante y el hexágono de los aditamentos.  

• Minimiza los movimientos de rotación entre implante y los 

componentes protésicos. 

 
Ilustración 11. Implante dental Vega® de nivel óseo. 
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El diseño cónico del implante en su porción más coronal permite una 

distribución de cargas al tejido óseo adyacente y ayuda a mantener el 

hueso cortical. Los tres anillos reducen el estrés en la zona crestal y 

evitan la pérdida ósea cuando se produce la carga de los implantes. La 

altura del cuello es de 1.3 mm. 

 

El cono interno del implante se ha diseñado con una angulación de 10º 

y 1.1 mm de longitud que permite: 

• Optimizar el ajuste entre el cono del implante y el cono del 

aditamento protésico. 

• Aumentar la estabilidad mecánica y distribuir homogeneamente 

las cargas. 

• Dotar a la unión implante-pilar de una alta resistencia y 

estabilidad frente a los micromovimientos. 

• Facilitar al profesional la inserción y el guiado de los diferentes 

aditamentos. 

• El sellado hermético inferior a una micra impide la colonización 

bacteriana en el interior del implante. 
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Ilustración 12. Conexión implante dental Vega®. 

 
La superficie de los implantes dentales es rugosa para la mejora de la 

osteointegración con un valor de rugosidad Sa 1.6 ± 0.1 µm. Este valor 

optimiza la adhesión de osteoblastos y reduce la colonización y la 

adhesión bacteriana.  

Gracias al bombardeo de partículas abrasivas de óxido de aluminio de 

10 micrómetros de diámetro a una presión de 5 bares se puede obtener 

esta rugosidad y además se aumenta la dureza superficial del titanio. 

En la Figura 3 se puede observar una máquina de granallado donde se 

efectúa el tratamiento de superficie de los implantes dentales.  El 

aumento de la dureza superficial del titanio también le otorga un 

aumento en su vida a fatiga y por tanto mejora el comportamiento a 

largo plazo del implante dental ante las cargas masticatorias. 
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Ilustración 13. Máquina de sand-blasting para dar rugosidad a los 

implantes dentales. 

 
Después del granallado para ofrecerle rugosidad y mejora de las 

propiedades mecánicas al implante dental se le realiza un tratamiento 

de pasivado con ácido que protege al implante del intercambio iónico 

en el medio y, por lo tanto, de la corrosión del material. La capa de 

óxido de titanio que constituye el pasivado es de aproximadamente 1 

micrómetro. 

 En la Ilustración 15 se puede observar la topografía superficial del 

implante dental, con estructuras de picos y valles propia del 

bombardeo de partículas abrasivas.  
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Ilustración 14. Superficie del implante dental estudiado 

 
 
El pasivado protege el implante de un posible intercambio iónico con el 

medio, además de la corrosión del material. Además, este proceso 

limpia la superficie del material de cualquier impureza o residuo [*]. 

En la Ilustración 16 se puede observar una imagen de microscopia 

electrónica de barrido de la capa pasivada, que puede oscilar entre algo 

más de 6 nm hasta 2 micrometros. Esta capa de óxido de titanio 

protege al implante dental de los agentes químicos que podrían afectar 

a la corrosión.  
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Ilustración 15. Capa de pasivado del implante dental. 

 
 
3.2. Desprendimiento de partículas. Obtención.  
 
Los implantes que se implantaron en hueso fresco de ternera siguiendo 

los protocolos marcados para su colocación por la propia empresa, se 

analizaron mediante estudio de microtomografía de alta resolución en 

tres dimensiones.  

 

Para ello se cortaron las muestras de hueso con el implante dental y 

se escanearon en Microtomografía computerizada, CT scanner de alta 

resolución (Bruker XT H 225), como se muestra en la Ilustración 17, 

con tres diferentes condiciones de Rayos X: 

– Voltaje de 90 Kv e intensidad de corriente de 90 µA, no 

utilizando filtro. 

– Voltaje de 120 Kv e intensidad de corriente de 200 µA, 

utilizando un filtro de cobre de 0.76 mm de espesor. 

– Voltaje de 135 Kv e intensidad de corriente de 290 µA, 

utilizando un filtro de cobre de 1.27 mm de espesor. 
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Se realizaron 720 proyecciones y 2 encuadres por proyección y se 

reconstruyeron las estructuras en tres dimensiones.  

 

 

 

 
Ilustración 16. Micro-Tomografía computarizada, CT scanner de alta 

resolución utilizado. 

 
 
 
Se fueron realizando proyecciones en tres dimensiones y con las 

condiciones de menor voltaje y menos intensidad de corriente no se 

observaron partículas. Para mejorar la resolución tuvimos que 

aumentar a los voltajes de 135 Kv y 200 microamperios. Este hecho 

hace que las muestras se observen durante 250 horas para tener una 

resolución máxima. En la Ilustración 18 puede observarse una imagen 

captada del equipo de microtomografía de alta resolución. 
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Ilustración 17. Imagen del implante implantado en la costilla de ternera 

en tres dimensiones. Las figuras se recogen en video y se pueden 

analizar mediante sistemas informáticos de análisis de imagen. 

 
 
Estos resultados indican que, siguiendo los protocolos de la empresa 

comercial en la colocación de los implantes dentales, las cantidades 

desprendidas son mínimas y con partículas de pequeño tamaño. Hay 

que tener en cuenta que, en ocasiones, los clínicos por una imprudente 

rapidez no pasan las fresas de diferentes diámetros y colocan el 

implante para obtener también una importante fijación primaria con la 

cortical. Sin duda, este tipo de colocación generará más partículas, 

aunque en principio las partículas oscilarán entre 5 a 20 micrómetros 

ya que las partículas que se desprenden provienen de la rugosidad del 
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implante dental en la fase de cuello. Los tamaños de partículas 

corresponden a los picos en la rugosidad de los implantes dentales.  

 

Las partículas observadas mediante microtomografía computarizada 

fueron extraídas y se observaron con un tono más oscuro que el titanio 

del implante dental. Este hecho se debe a que las partículas han sufrido 

un proceso de deformación plástica del material adquiriendo energía 

interna que facilita los procesos oxidativos de las partículas. El tono 

ligeramente oscurecido es propio de un óxido mixto de titanio.  

 

La extracción de las partículas se realizó por calcinación del hueso en 

un horno de resistencias Hobersal XG15-18 de temperatura máxima 

de 1800ºC, se utilizó para la calcinación una temperatura de 1200ºC, 

se obtuvieron en las cenizas los restos del componente inorgánico del 

hueso que era fosfatos de calcio y las partículas metálicas de titanio de 

residuos. La separación de las partículas fue realizada mediante 

procesos de separación por densidad en medio acuso.  

 

No se pudo utilizar sistemas magnéticos ya que la susceptibilidad 

magnética del titanio es muy pequeña y no había posibilidad de 

magnetizar.   
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Ilustración 18. Horno de resistencias para calcinación de la muestra. 

 
Se obtuvieron una media de 4,4 partículas de titanio por implante en 

los diferentes implantes dentales estudiados, siendo en el 94% de los 

casos de tamaños entre 10 y 20 micrómetros, un 2% de mayor tamaño 

y un 4% de menor tamaño dentro de la sensibilidad del equipo que es 

aproximadamente de 0.5 micrómetros. 
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Con las partículas que pudimos obtener de las implantaciones no 

tuvimos muestra suficiente para poder realizar los estudios de 

caracterización físico-química y biológica, debido a que las normas 

internacionales solicitan una gran cantidad de muestra para hacer los 

ensayos siguiendo las normas. 

Se realizó una búsqueda de partículas del mismo tamaño, forma y 

energía para poder realizar todos los ensayos. Se comprobó la 

composición química y nanodureza  (lo que indica que tiene las mismas 

propiedades mecánicas), así como la morfología y morfometría. 

Se compraron partículas de titanio c.p. y de Ti6Al4V de 15µm a la 

empresa Nanoshel (UK) Limited para estudiar in vitro el efecto que 

podría tener el material de las partículas sobre los tejidos circundantes 

en la colocación de los implantes.  

Estas partículas adquiridas poseen una energía interna muy similar a 

las obtenidas tras la colocación de los implantes en las costillas 

bovinas, hecho que se comprobó con nanoidentación. 

Se analizó la superficie específica, la granulometría y la morfología de 

estos materiales en forma de polvo, así como la citotoxicidad y la 

cantidad de iones que liberan al medio estos materiales.  

 

3.1. SUPERFICIE ESPECÍFICA – ASAP 2020 (BET) 

 
El análisis de la superficie específica se realizó mediante el equipo ASAP 

2020 (Micromeritics). Se utilizó nitrógeno como adsorbato. Las 

muestras utilizadas de polvo de tres tamaños distintos se 
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desgasificaron a 100ºC en condiciones de vacío (10µHg). Se analizó la 

superficie específica mediante la aplicación de los cálculos matemáticos 

descritos por la teoría BET (Brunauer–Emmett–Teller). 

 
 

 
Ilustración 19. Equipo de análisis de la superficie específica. 

 
 

3.2. GRANULOMETRÍA 

 

El análisis de la granulometría de las tres muestras se realizó mediante 

la utilización de un equipo Mastersizer 3000 (Malvern Panalytical), que 

utiliza la técnica de difracción por láser para medir el tamaño de las 

partículas midiendo la intensidad de luz dispersada a medida que un 

rayo láser pasa por la muestra de partículas dispersas.  

 

A continuación, estos datos se analizaron para calcular la medida de 

las partículas según el patrón de dispersión. 
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Este ensayo se realizó en medio húmedo, utilizando etanol como medio 

líquido de dispersión, utilizando la cantidad necesaria de polvo para 

que la obscuración de dispersante y la muestra fueran del 7%. El rango 

de tamaño de las partículas que se puede analizar con este equipo está 

comprendido entre 10nm y 3.5mm. Para evitar la posible aglomeración 

de las partículas de polvo durante el ensayo de granulometría se utilizó 

agitación mecánica (2500 rpm) y ultrasonidos (50% de sonicación).   

 

Para poder realizar el ensayo se debe escoger el índice de refracción 

del titanio a analizar. Se realizó un ensayo de DRX para conocer este 

dato.  El valor que se escogió fue el de la fase anatasa, con un índice 

de refracción de 2,51. 

 

 

Ilustración 20. Equipo de granulometría. 
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3.3. MICROSCOPÍA ELECTRÓNICA DE BARRIDO (SEM) 
 
La morfología de las partículas de polvo se evaluó mediante la 

utilización de técnicas de microscopía electrónica de barrido (SEM), 

mediante la utilización de un microscopio SEM, Phenom XL Desktop 

SEM, (PhenomWorld) con un voltaje de aceleración de 15 keV.  

Para observar las muestras, se colocaron sobre una cinta de carbono 

adhesiva conductora y se observaron al microscopio. Al ser un material 

conductor no se recubrió con carbono.  

 
 

 
Ilustración 21. Microscopio electrónico de barrido 

 
 

3.4. LIBERACIÓN DE IONES METÁLICOS 
 
Se evaluó la liberación de iones metálicos al medio por parte de las 2 

muestras de titanio y de Ti6Al4V siguiendo la norma ISO 10993-12-

2009. Según la norma se utilizó una proporción de medio/polvo a razón 

de 1ml por cada 0.2g de polvo de titanio.  
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Se prepararon un total de 3 muestras de análisis para cada una de las 

muestras a ensayar, a razón de 10ml de medio y 2g de cada muestra. 

 

El medio utilizado fue Hank’s (Sigma-Aldrich, Co Life Science, St. Louis, 

USA) que al estar certificado permite menos variabilidad entre 

ensayos. El líquido en contacto con el polvo se recuperó y se filtró con 

un filtro de tamaño de partícula de 0.22µm. Para su análisis, se 

acidificó con ácido nítrico (HNO3 69.99%, Suprapur, Merck) al 2% para 

evitar la precipitación de los iones metálicos antes de la medida de su 

concentración mediante ICP. 

 

Se definieron 5 tiempos de extracción: 1 día, 3 días, 7 días, 14 días y 

21 días tal y como se ha realizado en otros estudios similares 

(Gutensohn et al. 2000). Las muestras se mantuvieron a 37ºC en un 

incubador y se agitaron a 250rpm, con un ángulo de inclinación de 30º 

con el fin de incrementar la agitación y evitar la decantación del polvo 

durante el ensayo. 

 

Las muestras se analizaron mediante espectroscopia de masas por 

emisión de plasma con acoplamiento inductivo ICP-MS (Perkin Elmer 

Elan 6000”, PERKIN ELMER INC, USA), técnica que permite realizar un 

análisis cuantitativo multielemental y con una precisión de 1ppt para 

el 90% de los elementos de la tabla periódica.  
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Ilustración 22. Equipo de espectroscopía de masas por emisión de 

plasma con acoplamiento inductivo ICP-MS 

 
 

3.5. ENSAYO DE CITOTOXICIDAD 
 
Se evaluó la citotoxicidad de 2 tipos de muestras de 15µm de tamaño 

de partícula, una muestra fue de titanio y la otra de Ti6Al4V mediante 

determinación por exposición indirecta según la norma UNE. Todas las 

condiciones estudiadas en el ensayo de citotoxicidad se han realizado 

por triplicado (n=3), siendo las muestras estudiadas las que se 

exponen a continuación: 

Muestras de estudio: polvo de titanio y de Ti6Al4V. 

Control positivo: células sembradas directamente sobre la placa. 

Control negativo: medio sin células. 

La manipulación de las muestras se realizó de forma aséptica durante 

todo el ensayo. 
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El ensayo de citotoxicidad consiste en evaluar el porcentaje de 

supervivencia celular que presenta una línea de células conocida 

cuando se expone a un medio que ha estado en contacto con un 

material dado. En este caso, se ha realizado un ensayo de citotoxicidad 

por contacto indirecto según las directrices especificadas en la norma 

ISO 10993-5 "Biological evaluation of medical devices", parte 5 “In 

vitro citotoxicity tests”. Para cuantificar la citotoxicidad se calcula el 

índice de supervivencia celular, el cual indica citotoxicidad si es menor 

al 70%.  

 

De acuerdo con la norma y debido a que estas partículas están en 

contacto tanto con hueso como con tejido blando de la encía, se 

utilizaron las células SAOS-2 (ATCC® HTB-85) y HFF-1 (ATCC® SCRC-

1041). Las células se almacenan usando dimetilsulfóxido como 

criopreservante a -180ºC, y se ensayan bimensualmente para verificar 

la ausencia de micoplasma. 

 

Las células se cultivaron en un incubador con control de humedad y 

suministro de CO2 al 5%. Según recomendación del fabricante, se usó 

McCoy’s Medium (Fisher Scientific) para el cultivo de SAOS-2 y 

Dulbecco’s Modified Eagle Medium (DMEM, Fisher Scientific,) para el 

cultivo de HFF-1, suplementado con un 10% de Suero Bovino Fetal 

(FBS, Life Technologies), 1% de L-glutamina (Fisher Scientific) y 1% 
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de penicilina/estreptomicina (Fisher Scientific). El medio se almacena 

a 4ºC, y los suplementos a -20ºC. 

 

Se realizó el ensayo de los extractos, según el apartado 8.2 de la norma 

ISO 10993-5. Para ello, se incubó cada material en medio 

suplementado a una ratio de 1ml. por 0.2g de muestra, durante 72h a 

37ºC. Las células se sembraron a una densidad de 2·104 células/mL 

24h antes de ponerlas en contacto con los extractos de las muestras. 

Se usó como control positivo las células sembradas en la placa de 

pocillos tratada, y como control negativo el medio sin células. 

 

Las células se incubaron 24h con el extracto sin diluir y diluido ½, 1/10, 

1/100 y 1/1000, usando medio completo para las diluciones. Se 

observaron las células para verificar la adhesión y morfología, antes y 

después de ponerlas en contacto con los extractos. Una vez finalizado 

el ensayo se lisaron las células con Mammalian Protein Extraction 

Reagent (mPER), y se analizó la viabilidad celular a partir de la 

actividad de la encima lactato deshidrogenasa (LDH, Roche Applied 

Science). El cálculo de la viabilidad se realizó según recomendaciones 

del fabricante, midiendo la absorbancia a 492 nm. 
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Ilustración 23. Cabinas de cultivo celular. 

 
 

3.6. EVALUACIÓN DE LA RESPUESTA INFLAMATORIA 

 

Realizamos 3 ensayos distintos para evaluar la respuesta inflamatoria 

que provocan las micropartículas de titanio en un cultivo celular de 

fagocitos. 

- Realizar un ensayo de citotoxicidad de las micropartículas de 

titanio cultivadas en la línea celular de fagocitos para obtener la 

concentración adecuada para el cultivo celular. 

- Realizar un ensayo in vitro de la respuesta inflamatoria en 

diferentes muestras de micropartículas de titanio. 

- Analizar la expresión génica de marcadores típicos de la 

inflamación celular. 

- Analizar la expresión proteica de marcadores típicos de la 

inflamación celular. 
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3.6.1. Ensayo de citotoxicidad 

El ensayo de citotoxicidad consiste en evaluar el porcentaje de 

supervivencia celular que presenta una línea de células conocida 

cuando se expone a un medio que ha estado en contacto con un 

material dado. En este caso, se realizó un ensayo de citotoxicidad por 

contacto indirecto según las directrices especificadas en la norma iso 

10993-5 "biological evaluation of medical devices", parte 5 

denominada “in vitro citotoxicity tests”. Para cuantificar la citotoxicidad 

se calcula el índice de supervivencia celular, el cual indica citotoxicidad 

si es menor al 70%.  

 

Se evaluó la citotoxicidad de 2 muestras de polvo de titanio de un 

tamaño de 15 µm, pero de distinta composición (titanio y una aleación 

de titanio, aluminio y vanadio Ti6Al4V) mediante la determinación por 

exposición indirecta. 

 

Todas las condiciones estudiadas en el ensayo de citotoxicidad se 

realizaron por triplicado (n=3), siendo las muestras estudiadas las que 

se exponen a continuación: 



 95 

- muestras de estudio: polvo de titanio (dos composiciones). 

- control positivo: células de fagocitos sembradas directamente 

sobre la placa. 

- control negativo: medio sin células. 

La manipulación de las muestras se realizó de forma aséptica durante 

todo el ensayo. 

De acuerdo con la norma y debido a que estas partículas generan 

una respuesta inflamatoria en contacto con el tejido, se utilizaron las 

células thp-1 (dsmz, acc 16). Las células se almacenan usando 

dimetilsulfóxido (dmso) como criopreservante a -180ºC (nitrógeno 

líquido), y se ensayan bimensualmente para verificar la ausencia de 

contaminación por micoplasma. 

 

Las células se cultivaron en un incubador con control de humedad, a 

una temperatura de 37ºC y suministro de CO2 al 5%. Según 

recomendación del fabricante, se cultivaron en medio RPMI 1640 

(Sigma) suplementado con 10% de suero fetal bovino (FBS, Sigma) y 

1% penicilina-estreptomicina (Fisher Scientific). El medio se almacena 

a 4ºC y los suplementos a -20ºC. 

 

Se realizó el ensayo de los extractos, según el apartado 8.2 de la norma 

ISO 10993-5. Para ello, se incubó cada material en medio 

suplementado a una ratio de 0.2 g de muestra por mililitro de medio, 
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durante 72h a 37ºC. Las células se sembraron a una densidad de 3x105 

células/ml 24 horas antes de ponerlas en contacto con los extractos de 

las muestras. Se usó como control positivo las células sembradas en la 

placa de pocillos tratada, y como control negativo el medio sin células. 

 

Las células se incubaron durante 24 horas con diferentes diluciones del 

extracto: el extracto sin diluir y diluido 1:2, 1:10, 1:100 y 1:1000, 

usando medio completo para las diluciones. Se observaron las células 

por microscopía óptica para verificar la adhesión y morfología, antes y 

después de ponerlas en contacto con los extractos. Una vez finalizado 

el ensayo, se evaluó la viabilidad celular usando el protocolo del 

Resazurin sodium salt (Sigma) siguiendo las recomendaciones del 

fabricante. Este ensayo utiliza un producto azul (el resazurin) que es 

reducido por las células y forma un producto de diferente coloración 

(resorufin), que permite ser analizado por absorbancia. Para ello, se 

preparó una dilución con medio completo de resazurin (concentración 

inicial 5 mg/mL) hasta obtener una concentración final de 10 µg/ml y 

se cultivó las células con el medio con resazurin durante 3 horas en el 

incubador a 37ºC y con un 5% CO2. Posteriormente, se midió la 

absorbancia a 570 nm mediante un lector de placas.  

Este procedimiento se realizó a las 24 y 48 horas desde el cultivo con 

el extracto. 
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3.6.2. Ensayo de respuesta inflamatoria 

 

Para el ensayo de la respuesta inflamatoria, se cultivaron las células 

THP-1 en un cultivo en adhesión para poder diferenciarlas a 

macrófagos (células con capacidad pro o anti-inflamatoria en función 

del estímulo). Para diferenciar las células THP-1 en macrófagos, se 

sembraron 3x104 células/cm2 y se expusieron a phorbol 12-myristate 

13-acetate (PMA, Sigma) a una concentración final de 10 ng/mL 

durante 6 horas. Las células se estimularon con 100 ng/mL de LPS 

(Sigma) durante 24 y 48 horas como control positivo de un estímulo 

pro-inflamatorio. Además, las células cultivadas en medio de cultivo 

sin extracto se utilizaron como control negativo de la inflamación 

(TCP). Se guardó el sobrenadante para su análisis de proteína y se 

levantaron las células para su extracción de RNA a las 24 y 48 horas, 

y se almacenó a -80ºC hasta su análisis para preservar la actividad 

biológica. 

 

3.6.3. Análisis de expresión de genes 

 

La expresión génica se analizó mediante reacción cuantitativa en 

cadena de la polimerasa en tiempo real (qPCR). Brevemente, se aisló 

el RNA total utilizando el kit NucleoSpin RNA (Macherey-Nagel) que 

incluía el tratamiento con DNasa, siguiendo las instrucciones del 

fabricante. Luego, 1 µg de RNA con una relación de intensidades en las 
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longitudes de onda de 260/280 nm entre 1.8-2 se transcribió a la 

inversa en cDNA utilizando Transcriptor First Strand cDNA Synthesis 

Kit (Roche) de acuerdo con las recomendaciones del fabricante. Se 

utilizaron primers específicos (CCR7, TNFα and IL-1β como marcadores 

proinflamatorios, y CD206, TGF-β and IL-10 como marcadores 

antiinflamatorios) y FastStart Universal SYBR Green Máster (Roche) 

para amplificar el cDNA deseado. Finalmente, las amplificaciones se 

realizaron en un CFX96 Real-Time PCR Detection System (Bio-Rad) 

para la PCR cuantitativa en tiempo real. Este procedimiento se realizó 

a las 24 y 48 horas desde el cultivo con el extracto. 

 

3.6.4. Análisis de expresión de proteínas 

 

El análisis de proteínas se realizó mediante kits de ELISA (Invitrogen) 

y el protocolo se realizó siguiendo las pautas del fabricante. Este kit 

permite detectar la concentración de diferentes marcadores (IL-10, IL-

1β y TNFα) mediante una reacción enzimática con anticuerpos. 

Brevemente, el sobrenadante de las células cultivadas en el caso de 

las interleukinas (IL-10 e IL-1β) se realizó una primera incubación de 

la muestra con el anticuerpo durante 3 horas a temperatura ambiente 

en un microplate shaker.  

En el caso del TNFα es ligeramente diferente el protocolo, en vez de 

realizar una única incubación, se realizan dos incubaciones, una de 2 

horas y posteriormente una segunda de de 1 hora, ambas a 
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temperatura ambiente en un microplate shaker. A continuación, en los 

3 marcadores se realizaron 6 lavados con (PBS - 1% Tween 20) y se 

incubaron durante 10 minutos las muestras con la solución sustrato 

(colorante tetramethyl-benzidine que se une a las muestras). 

Finalmente, se paró la reacción del sustrato con 1M Ácido Fosfórico y 

se procedió a la lectura de la absorbancia a 450 nm en un lector de 

placas.  
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4. RESULTADOS 
 

4.1.  SUPERFICIE ESPECIFICA 
 
En la tabla 8 se presentan los resultados obtenidos mediante BET para 

la determinación de la superficie específica de los polvos evaluados, 

cuyas gráficas isotermas están presentes en la ilustración 24. 

 
 

 

 

Las dos muestras analizadas presentan una superficie específica 

similar, lo que sería indicativo de una distribución de tamaños de 

partícula equivalente.  

 
Ilustración 24. Isotermas del ensayo BET del polvo Ti-15µm y del polvo 

Ti6Al4V-15 µm. 

 
 

Muestra 
SUPERFICIE 

ESPECIFICA (m2/g) 
COEF. 

CORRELACION 
C 

Ti-15µm 0.4305±0.037 0.9998 163.7634 

Ti6Al4V-15µm 0.4401±0.025 0.9999 46.5206 

Tabla 8. Superficie especifica de las 2 muestras estudiadas. 



 101 

4.2. GRANULOMETRIA 
 
Las muestras analizadas han presentado un valor medio de diámetro 

equivalente prácticamente idéntico, tal y como puede observarse en la 

tabla 9. 

 
En la gráfica 1 se muestran las curvas de distribución del tamaño de 

partícula de ambos polvos analizados. El análisis comparativo de 

ambas curvas muestra un valor medio de partícula prácticamente 

idéntico, aunque con una leve pero mayor presencia de partículas finas 

de menor tamaño en el polvo de Ti6Al4V-15µm.  

 
Muestra Valor medio del diámetro equivalente (µm) 

Ti-15µm 15.1 ± 0.07 

Ti6Al4V15µm 15.6 ± 0.73 
Tabla 9. Resultados del valor medio de diámetro de las partículas 

analizadas. 

 

 
Gráfica 1. Gráfica de distribución del tamaño de las muestras. 
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4.3. MICROSCOPIA ELECTRONICA 

 
Se han realizado imágenes a diferentes aumentos para cada muestra, 

los aumentos son x500, x1000 y x2500, que han permitido observar 

una morfología de tipo irregular de las partículas en ambas muestras 

evaluadas (Ilustración 25).  

 

A nivel morfológico, el análisis SEM no ha mostrado grandes diferencias 

entre las muestras de Ti-15 µm y Ti6Al4V-15 µm, aunque sí parecería 

observarse una mayor cantidad de partículas finas en las muestras de 

Ti6Al4V-15 µm. dichos resultados confirmarían los datos aportados por 

las mediciones de granulometría láser. El análisis SEM ha mostrado 

una geometría heterogénea, con un acabado rugoso e irregular en 

todos los polvos evaluados, que serían producto de algún tipo de 

proceso de síntesis por molturación.  

 



 103 

 
Ilustración 25. Imágenes de microscopía electrónica de las 2 muestras 

estudiadas. 

 
Los análisis semi-cuantitativos de composición química de ambos 

polvos mediante SEM-EDS (Gráfica 2) han corroborado los valores de 

composición química estipulados por el proveedor y, sin presencia de 

elementos contaminantes en su composición. 
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Gráfica 2. Espectros de composicion EDS del polvo Ti6Al4V (a) y Ti (b). 

                 
 

4.4. LIBERACIÓN DE IONES METÁLICOS 
 
En la gráfica 3 se presentan las curvas de liberación de iones de titanio, 

aluminio y vanadio al medio líquido (solución de Hanks) en función del 

tiempo de incubación de ambos polvos evaluados.  

 

El análisis comparativo a nivel de liberación de iones titanio ha 

mostrado un   comportamiento similar de ambos polvos analizadas, 

con una etapa inicial de alta liberación de iones de titanio en los 3 

primeros días de estudio, seguido de una segunda etapa de 

estabilización progresiva del nivel de liberación de iones de Titanio 

entre los 3 y 21 días de incubación. 

 

El análisis comparativo a nivel cuantitativo de liberación de iones 

titanio entre ambos polvos evaluados ha mostrado diferencias entre las 

muestras en cuanto a la cantidad de iones en función del tiempo de 
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incubación. A pesar de los bajos valores de concentración de iones 

liberados por ambos polvos, el polvo Ti6Al4V-15µm ha liberado 

aproximadamente el doble de cantidad de iones Ti, lo que podría venir 

explicado por un efecto de par galvánico de la aleación respecto al Al 

y al V.  

 

El análisis comparativo a nivel de liberación de iones entre ambos 

polvos ha mostrado la liberación de preferencial de iones V y Al 

respecto al Ti del polvo Ti6Al4V. La posible influencia del efecto 

galvánico en la aleación de Ti6Al4V habría provocado la liberación 

preferencial de V y Al, comprendida entre un orden y dos órdenes de 

magnitud superiores respecto al Ti, respectivamente. 

 

 

Gráfica 3.. Curva de liberación de iones de Ti en función del tiempo de 

exposición y el tipo de polvo analizar. 
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4.5. CITOTOXICIDAD 
 
A continuación, se muestran los resultados obtenidos del ensayo de 

citotoxicidad en forma de porcentaje de supervivencia celular (gráfica 

4). Se establece el 70% como el límite inferior de supervivencia celular 

para que un material no se considere citotóxico. Las células estaban 

adheridas a la placa de sustrato y presentaban la morfología esperada, 

tanto antes como después de la incubación con los extractos. 

 
Gráfica 4. Viabilidad celular en el ensayo de citotoxicidad de las células 

SAOS-1 (a) y HFF-1 (b) 

 
Las muestras evaluadas en el ensayo de citotoxicidad han presentado 

valores superiores al 70% de supervivencia celular en todos los casos. 

Se determina que las muestras analizadas en las condiciones 

ensayadas no son citotóxicas para ninguna de los tipos de células 

estudiados. 
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Los ensayos de citotoxicidad han mostrado valores ligeramente 

superiores al 80% de supervivencia celular en ambas líneas celulares 

evaluadas para el polvo de Ti-15µm. No obstante, el polvo de Ti6Al4V 

ha mostrado valores medios de supervivencia celular por debajo del 

80% para la línea celular HFF-1. A la vista de los resultados, se 

confirmaría una cierta tendencia al incremento del efecto citotóxico 

celular sobre fibroblastos humanos (tejido gingival) de las partículas 

de polvo de Ti6Al4V respecto a las de titanio. 

 
 
 

4.6. EVALUACIÓN DE LA RESPUESTA INFLAMATORIA 
 

 

4.6.1. Ensayo de citotoxicidad 

Se realizó el ensayo de citotoxicidad a 24 y 48 horas para evaluar la 

supervivencia celular. Para ello, se cultivaron las células THP-1 en 

medio con los extractos a diferentes concentraciones: [ISO] (0,2g / 

ml), y sus diluciones 1:2, 1:10, 1:100 y 1:1000. Siguiendo la 

normativa, se consideró el índice de supervivencia celular inferior a 

70% como citotóxico. Las células estaban adheridas a la placa de 

sustrato y presentaban la morfología esperada, tanto antes como 

después de la incubación con los extractos. 
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Como se puede observar en la gráfica 5, las células con 

concentraciones de [ISO], y su dilución 1: 2 se consideraron citotóxicas 

a las 24 y 48 h, para la aleación titanio, aluminio y vanadio Ti6Al4V 

(TiAL15) pero no para el caso de las micropartículas de titanio (Ti15) 

donde únicamente se considera citotóxica la concentración [ISO]. 

Además, los extractos de las micropartículas de la aleación (TiAL15) 

también fueron citotóxicos a una dilución 1:10. Por esta razón, se 

utilizó la dilución 1: 100 para experimentos adicionales. 
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Gráfica 5. Niveles de citotoxicidad de las células THP-1 en extractos de 

micropartículas de Titanio (Ti15) y la aleación de titanio, aluminio y 

vanadio Ti6Al4V (TiAL15), realizado a 24 horas (A) y 48 horas (B). 

*p<0,05 vs its [ISO]/1000 
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4.6.2. - Ensayo de respuesta inflamatoria 

1. Análisis de expresión génica 

 

Una vez evaluada la citotoxicidad de los extractos en el cultivo con 

células THP-1, se procedió al ensayo de la respuesta inflamatoria con 

la concentración considerada como no citotóxica. Como se puede 

observar en las gráficas 6 y 7, en el caso de la expresión génica, los 

marcadores pro-inflamatorios (CCR7, TNFα e IL-1β) presentaron 

niveles similares a los de control (TCP), y éstos fueron 

significativamente inferiores al cultivo con el medio pro-inflamatorio 

LPS, control positivo de la inflamación. Específicamente, los valores de 

los extractos de la aleación titanio, aluminio y vanadio Ti6Al4V (TiAL15) 

fueron significativamente inferiores a 24 horas. En cambio, en el caso 

de la interleucina IL-1β, los valores de los extractos de titanio (Ti15) 

fueron significativamente inferiores a 48 horas.  

 

Por otro lado, los marcadores anti-inflamatorios (CD206, TGF-β e IL-

10) siguieron la misma tendencia que la muestra control (TCP) ya que 

presentaron valores similares (Gráfica 7). Estos resultados indican que 

las células no muestran una respuesta inflamatoria cultivadas en medio 

acondicionado con las muestras. 
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Gráfica 6. Análisis de RNA de la respuesta inflamatoria en células THP-

1 de marcadores pro-inflamatorios (A). Células cultivadas con 

extractos de micropartículas de Titanio (Ti15) y la aleación de titanio, 

aluminio y vanadio Ti6Al4V (TiAL15). 
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Gráfica 7. Análisis de RNA de la respuesta inflamatoria en células THP-

1 de marcadores anti inflamatorios (A). Células cultivadas con 

extractos de micropartículas de Titanio (Ti15) y la aleación de titanio, 

aluminio y vanadio Ti6Al4V (TiAL15). 
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2. - Análisis de expresión de proteínas 

 

Una vez evaluada la respuesta a nivel génico, se procedió al análisis 

de proteínas. Se puede observar en la Gráica 8 que los marcadores 

pro-inflamatorios (TNFα e IL-1β) presentaron niveles similares a los del 

control (TCP), y éstos fueron significativamente inferiores al cultivo con 

el medio pro-inflamatorio LPS, control positivo de la inflamación. Por 

otro lado, el marcador analizado anti-inflamatorio (IL-10) obtuvo 

resultados similares a los de la muestra de control (TCP). Estos 

resultados indican que las células no muestran una respuesta 

inflamatoria cultivadas en medio acondicionado de las muestras. 

Además, estos resultados van en concordancia con los de la 

citotoxicidad, indicando que la tendencia general es que la muestra de 

la aleación (TiAL15) presenta una mayor toxicidad celular y una mayor 

respuesta pro-inflamatoria. 
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Gráfica 8. Análisis de proteína de la respuesta inflamatoria en células 

THP-1 de marcadores pro-inflamatorios (A) y anti-inflamatorios (B).  

Células cultivadas con extractos de micropartículas de Titanio (Ti15) y 

la aleación de titanio, aluminio y vanadio Ti6Al4V (TiAL15). *p<0,05. 
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5. CONCLUSIONES 
 

 
A continuación, se presentan las principales conclusiones extraídas del 

estudio: 

 

1- Las muestras de Ti-15µm presentan unas características muy 

similares a las muestras de Ti6Al4V-15µm, sin presentar 

diferencias significativas en cuanto a superficie específica y valor 

medio de diámetro equivalente de partícula. 

 

2- A nivel morfológico, el análisis SEM no ha mostrado grandes 

diferencias entre las muestras de Ti-15 µm y Ti6Al4V-15 µm, 

aunque sí parecería observarse una mayor cantidad de partículas 

finas en las muestras de Ti6Al4V-15 µm. El análisis SEM ha 

mostrado una geometría heterogénea, con un acabado rugoso e 

irregular en ambos polvos evaluados, generalmente poliédrica y 

sin presencia de contaminantes.  

Los análisis semicuantitativos de composición química de ambos 

polvos mediante SEM-EDS han corroborado los valores de 

composición química estipulados por el proveedor y, sin 

presencia de elementos contaminantes en su composición. 
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3- El análisis comparativo a nivel cuantitativo de liberación de iones 

titanio entre ambos polvos evaluados ha mostrado diferencias 

entre las muestras en cuanto a la cantidad de iones en función 

del tiempo de incubación. A pesar de los bajos valores de 

concentración de iones liberados por ambos polvos, el polvo 

Ti6Al4V-15µm ha liberado aproximadamente el doble de 

cantidad de iones Ti, lo que podría venir explicado por un efecto 

de par galvánico de la aleación respecto al Al y al V. La posible 

influencia del efecto galvánico en la aleación de Ti6Al4V habría 

provocado la liberación preferencial de V y Al, comprendida entre 

un orden y dos órdenes de magnitud superiores respecto al Ti, 

respectivamente. 

4- Los ensayos de citotoxicidad han mostrado valores ligeramente 

superiores al 80% de supervivencia celular en ambas líneas 

celulares evaluadas para el polvo de Ti-15µm. No obstante, el 

polvo de Ti-15µm ha mostrado valores medios de supervivencia 

celular por debajo del 80% para la línea celular HFF-1. A la vista 

de los resultados, se confirmaría una cierta tendencia al 

incremento del efecto citotóxico celular sobre fibroblastos 

humanos (tejido gingival) de las partículas de polvo de Ti6Al4V 

respecto a las de titanio. 
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5- Según los ensayos realizados para evaluar la respuesta 

inflamatoria de las células THP-1 en contacto con los extractos 

de micropartículas de titanio de 15 µm y de distinta composición: 

titanio (Ti15) y una aleación de titanio, aluminio y vanadio 

Ti6Al4V (TiAL15) podemos concluir que: 

- La supervivencia celular en los cultivos con extractos de la 

aleación de Ti6AL4V es inferior comparada con la de únicamente 

titanio (Ti15), que obtuvo un porcentaje de citotoxicidad muy 

superior significativamente. 

- A nivel génico, las células no muestran una respuesta 

inflamatoria cultivadas en medio acondicionado de las muestras 

comparadas con el control. Aún y así, a 48 horas la aleación de 

Ti6AL4V presenta mayores niveles del marcador de inflamación 

Il-1β comparado con la de únicamente titanio (Ti15). 

- A nivel proteico, las células no muestran una respuesta 

inflamatoria cultivadas en medio acondicionado de las muestras 

comparadas con el control. Aún y así, a 48 horas la aleación de 

Ti6AL4V presenta mayores niveles de los marcadores de 

inflamación (TNFα y Il-1β) comparado con la de únicamente 

titanio (Ti15). Por lo tanto, existe una tendencia que con la 

aleación se presenta una mayor toxicidad y una mayor respuesta 

pro-inflamatoria. 
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6. REPERCUSIONES Y RECOMENDACIONES CLÍNICAS 

 

A la luz de los resultados, y como impacto en la clínica diaria, es 

interesante su análisis por diversos motivos. Los implantes 

dentales comercializados son de aleaciones varias, sin un 

consenso en cuál se comporta mejor. Tras este estudio, podemos 

afirmar que las partículas desprendidas de los implantes de 

titanio comercialmente puro, cuando son insertados en el lecho 

periimplantario siguiendo las recomendaciones del fabricante, 

tanto de fresado como de inserción, generan una menor 

citotoxicidad y menor respuesta inflamatoria de los tejidos 

periimplantarios, que las aleaciones de Ti6Al4V. Por lo tanto, se 

aconseja el uso de implantes de titanio comercialmente puro, 

siguiendo las recomendaciones de uso descritas por los 

fabricantes. 

En un futuro, se realizarán otros estudios, siguiendo esta misma 

línea de investigación, con el fin de esclarecer las diferentes 

consecuencias que pueden provocar las partículas desprendidas 

de los implantes dentales: 

- Estudios in vitro de la cantidad de partículas generadas, sin 

seguir las recomendaciones de fresado e inserción 

descritas por el fabricante. Aumentando los torques de 

inserción por encima de 50 N/cm2. 

- Estudios in vivo de las partículas generadas. 



 119 

- Estudio de la influencia del tamaño de las partículas 

desprendidas. 

- Estudiar las partículas desprendidas en los tratamientos de 

modificación de la superficie, forma y tamaño de los 

implantes dentales, como los procesos de implantoplastia, 

tratamiento mediante el cual tratamos ciertos tipos de 

periimplantitis. 

- Estudiar la resistencia a la corrosión de dichas partículas, 

ya que es un dato fundamental que determinará la 

capacidad de dichas partículas para provocar metalosis. 
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8. ANEXOS. 

Se muestran los resultados  gráficas obtenidos en el análisis 

de la superficie específica. 
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