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Resumen

La simulación preoperativa personalizada de implantes dentales permitiŕıa determinar, a
priori, el comportamiento del implante. Estas simulaciones ayudaŕıan a seleccionar el im-
plante más adecuado para el paciente o, incluso, a definir la geometŕıa óptima de implante.
El Cartesian grid finite element method (cgFEM), desarrollado en el Instituto de Ingenieŕıa
Mecánica y Biomecánica de la UPV, permite generar modelos de elementos finitos person-
alizados directamente a partir de imágenes médicas. Sin embargo, la simulación personal-
izada exige no solamente obtener un modelo geométrico personalizado, sino que también
exige determinar cargas personalizadas. Sobre cgFEM se ha implementado un algoritmo
de remodelación ósea. En este trabajo se plantea usar el algoritmo de remodelación ósea
para determinar las cargas personalizadas, que corresponderán a aquellas que no producen
variaciones sobre la distribución de hueso representada en la imágen médica.
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Abstract

Personalized preoperative simulation of dental implants would make it possible to determine,
a priori, the behavior of the implant. These simulations would help to select the most suitable
implant for the patient, or even, to define the optimal implant geometry. The cartesian grid
Finite Element Method (cgFEM), developed by the Institute of Mechanical Engineering
and Biomechanics of the UPV, allows the generation of personalized finite element models
directly from medical images. However, personalized simulation requires not only to obtain
a personalized geometric model, but it also requires to determine personalized loads. A bone
remodelling algorithm has been implemented on cgFEM. In this work it is proposed to use
the bone remodelling algorithm to determine the personalized loads, which will correspond
to those that do not produce variations on the bone distribution represented in the medical
image.
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Resum

La simulació preoperatòria personalitzada d’implants dentals permetria determinar, a pri-
ori, el comportament de l’implant. Aquestes simulacions ajudarien a seleccionar l’implant
més adequat per al pacient o, fins i tot, a definir la geometria òptima d’implant. El carte-
sian grid Finite Element Method (cgFEM), desenvolupat a l’Institut d’Enginyeria Mecànica
i Biomecànica de la UPV, permet generar models d’elements finits personalitzats direc-
tament a partir d’imatges mèdiques. No obstant això, la simulació personalitzada exigeix
no solament obtindre un model geomètric personalitzat, sinó que també exigeix determi-
nar càrregues personalitzades. Sobre cgFEM s’ha implementat un algoritme de remodelació
òssia. En aquest treball es planteja utilitzar l’algoritme de remodelació òssia per a determi-
nar les càrregues personalitzades, que correspondran a aquelles que no produeixin variacions
sobre la distribució de l’os representat a la imatge mèdica.
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Caṕıtulo 1

Contexto

CONTENIDOS

1.1 Biomecánica Computacional . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3
1.2 Objetivo . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3
1.3 Estado Actual . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 4

Cada vez más se está introduciendo la ingenieŕıa en el mundo médico con el fin de estudiar
y modelar los sistemas biológicos mediente principios ingenieriles, con el propósito de en-
contrar aplicaciones cĺınicas viables. Concretamente la ingenieŕıa mecánica se ha creado un
espacio en la medicina con ramas como la ingenieŕıa de materiales, la mecánica de fluidos
o la mecánica de sólidos.

La mecánica de sólidos se encarga de estudiar el comportamiento de cuerpos sólidos ante
efectos tales como cargas, aceleraciones o variaciones térmicas. Aplicando estos fundamentos
al cuerpo humano, seŕıa posible modelar a nivel estructural el sistema esqueletico a una
escala macroscópica.

1.1 Biomecánica Computacional

En este trabajo se aplicarán los principios de la mecánica y la elasticidad para obtener
información de utilidad médica sobre los tejidos oséos. Se expondrá un proceso de simu-
lación preoperativa in vitro previo a la colocación de implantes sobre los pacientes. Intentar
modelar sistemas biológico de estas caracteristicas con cierta precisión requiere adentrarse
en problemas de gran complejidad. Es por ello, que se recurre a técnicas computacionales
para poder resolverlos. En el campo que nos atañe, son necesarios métodos de resolución
de ecuaciones diferenciales en problemas de condiciones de contorno, siendo uno de los más
populares y asentados el Método de los Elementos Finitos. Pero no sólo es necesario re-
solver el problema elástico Caṕıtulo 3, sino que también se requiere de un modelo biológico
Caṕıtulo 2 y de un algoritmo de optimización Caṕıtulo 4 para llevar a cabo las simulaciones
necesarias.

A lo largo de este trabajo se utilizará tanto el software de código abierto de tratamiento
de imágenes médicas 3D Slicer, como el software de análisis delMétodo de Elementos Finitos
con Mallado Cartesiano (cgFEM) desarrollado por el Instituto Universitario de Ingenieŕıa
Mecánica y Biomecánica de la Universidad Politécnica de Valencia. Este último es de gran
interés porque permite crear un modelo de Elementos Finitos (EF) directamente a partir
de una imágen médica. El software cgFEM está desarrollado en Matlab, al igual que el
algoritmo de optimización utilizado.
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1.2 Objetivo

El objetivo de este proyecto es la obtención de las cargas masticatorias personalizadas de un
paciente, con el fin último, de poder ofrecerle un implante dental que pueda adaptarse a su
contexto y necesidades. Además, se busca avanzar en la consolidación de una metodoloǵıa
sencilla de simulaciones preoperatorias, que ofrezca información de interés médico a partir
del estado actual del tejido óseo en una región de interés dada.

Esta metodoloǵıa intenta evaluar unas cargas que sean representativas de la actividad
diaria real del paciente, y con esta información, poder valorar cuál seŕıa el tipo de im-
plante idóneo, o incluso, poder optimizar la geometŕıa del implante para cada paciente. La
metodologia se fundamenta en la relación que existe entre la tensión mecánica a la que se
somete un tejido óseo vivo y su respuesta biológica en forma de remodelación. Sabiendo
esto, se ha utilizado una propuesta con la que se obtendrán las cargas a través del estado
actual del hueso en cuanto a densidad ósea se refiere. Este estado inicial se puede obtener
del paciente con técnicas no intrusivas, cómo lo es una Tomograf́ıa Computarizada, técnica
ampliamente utilizada en el ámbito médico actualmente.

1.3 Estado Actual

Las simulaciones médicas personalizadas están en auge como una herramienta que comple-
menta a los tratamientos genéricos habitualmente utilizados. Su potencial para mejorar la
calidad de vida de los pacientes es atractivo para los investigadores. Médicos y diseñadores
de prótesis e implantes se benefian de esta mayor información personalizada del paciente.
En las últimas décadas, se está avanzando en la investigación de estas estrategias, pero
principalmente la literatura se centra en huesos largos como el fémur [15], debido a el in-
terés en las prótesis de cadera. Las simulaciones personalizadas sobre mand́ıbulas también
están despertando interés por su aplicabilidad a los implantes dentales [3]. El estudio de las
cargas masticatorias suele abordardarse a través de mediciones sobre pacientes [18], gen-
eralmente enfocadas en el estudio de la fuerza máxima. Pero en este trabajo se plantea la
evaluación de cargas mediante simulaciones por ordenador con el objetivo de encontrar las
cargas habituales del paciente [10] y no tanto las máximas. Esta información aportará un
mayor valor tanto en cuanto el interés esté sobre la remodelación ósea futura del paciente
tras cierta intervención cĺınica.



Caṕıtulo 2

Remodelación Ósea

CONTENIDOS

2.1 Mecanismos Biológicos . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 5
2.2 Modelos Fenomenológicos . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6

2.2.1 Modelo Isótropo de Stanford . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7

El sistema esquelético está formado por huesos, cartilagos y ligamentos, siendo de gran im-
portancia tanto biomecánicamente como metabolicamente. Entre sus funciones destancan:

1. Soporte de la estructura corporal y los tejidos blandos.

2. Protección de los organos internos.

3. Posibilitan el movimiento, sirviendo de anclaje para los músculos.

4. Metabolización de células sanguineas y almacén de minerales.

Por su parte, los huesos son órganos ŕıgidos formados por tejido vivo. Están compuestos
por una matriz extracelular, constituida por componentes calcificados que aportan una
gran dureza y resistencia; las propias células, vasos sangúıneos y nervios. Dentro de la
estructura ósea se pueden distinguir dos tipos de tejidos diferenciados. El hueso cortical o
tejido compacto, con una mayor rigidez y densisdad, suele estar presente como recubrimiento
exterior del hueso. El hueso esponjoso o tejido poroso, se encuentra en el interior del hueso
alojando la médula ósea, por su porosidad y estructura intrincada de trabéculas1 aporta
una gran resistencia espećıfica.

2.1 Mecanismos Biológicos

Los huesos se encuentran en constante proceso de remodelación. Esta remodelación se puede
abordar desde distintas escalas Figura 2.1, a nivel orgánico, a nivel de malla trabecular, a
nivel trabecular o a nivel celular, dependiendo de cuál sea el objetivo del estudio [13].

FIGURA 2.1
Escala de distintas estructuras óseas.

1Trabécula: Estructura tisular microscópica alargada que proporciona soporte a los órganos.
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La remodelación es el proceso por el cual el hueso es capaz de regenerarse. Al igual que
otros tejidos del cuerpo humano, los huesos están en un equilibrio constante entre formación
de nuevo tejido y reabsorción del existente. Gracias a este mecanismo es capaz de adaptarse
a nuevos ambientes, incluyendo la capacidad de autoregenerarse en caso de fractura.

Para entender la remodelación ósea es necesario conocer el papel de las distintas células
que entran en juego. Las células óseas más relevantes en este proceso son los osteoblastos, los
osteoclastos y los osteocitos [2]. Los osteoblastos son células sintetizadoras capaces de formar
nuevo tejido óseo mediante la expresión de las proteinas de la matriz orgánica del hueso.
Los osteoclastos tienen la propiedad funcional de disolver y degradar mineral óseo mediante
la emisión de las enzimas necesarias. Por último, los osteocitos son capaces de señalizar la
formación o reabsorción mediante factores de transcripción proteica que interactúa con los
osteoblastos y osteoclastos.

Un factor de gran importacia en este proceso es el est́ımulo mecánico [19]. Se ha de-
mostrado que la tensión mecánica a la que se somete un tejido óseo tiene una importante
influencia en su respuesta en forma de remodelación. Esto es posible gracias a mecanismos
de mecanotransducción que son capaces de producir una señal biológica a partir de un
eśımulo mecánico. En la actualidad, la explicación a este proceso de mecanotransducción es
todav́ıa un desaf́ıo. Se cree que las células son capaces de convertir la información mecánica
del fluido intersticial en señales reguladoras de la śıntesis proteica a través de la interacción
con la membrana plasmática y otras estructuras celulares [13].

FIGURA 2.2
Diagrama de flujo del proceso de remodelación ósea.

En la Figura 2.1 se representa el papel de la carga sobre el proceso de remodelación [5].
La actividad de los osteoblastos y los osteoclastos se da de forma secuencial y coordinada,
de forma que en un estado de homeostasis la remodelación neta seŕıa nula. Sin embargo,
cambios significativos respecto a la actividad normal del hueso, en cuanto a cargas se refiere,
produciŕıan un desequilibrio en la actividad celular que llevaŕıa a la pérdida o ganancia de
masa ósea.

Una mayor tensión mecánica sobre el tejido óseo desencadenará en una aumento de la
actividad de los osteoblastos [7], promoviendo una remodelación neta positiva. Aunque este
proceso tiene un ĺımite metabólico, someter al hueso a mayores tensiones no siempre va
a llevar a una mayor remodelación neta, este se encuentra ante limitantes tanto genéticos
como hormonales. El hueso incluso podŕıa verse sometido a unas tensiones tales, que no
seŕıan tolerables orgánicamente y llevaŕıan a una pérdida de masa ósea, debido a que los
osteoclastos reabsorveŕıan el tejido dañado y los osteoblastos no tendŕıan la capacidad de
reemplazarlo con nuevo tejido [1].
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2.2 Modelos Fenomenológicos

Conocidos los mecanismo biológicos de remodelación surje la necesidad de poder modelar
cuantitativamente la respuesta de la remodelación de un tejido óseo en función de la tensión
mecánica a la que se somete. Con este objetivo, tras la publicación de The Law of Bone
Remodelling por parte del cirujano alemán Julius Wolff se han propuesto diferentes modelos
matemáticos fenomenológicos [4].

2.2.1 Modelo Isótropo de Stanford

El modelo de remodelación ósea interna isótropa de Stanford se basa en la idea de que la
remodelación está gorbernada por un parámetro llamado Est́ımulo mecánico (ψ). De forma
que existe un valor homeostático de ψ, que llamaremos Est́ımulo mecánico de referencia
(ψ∗) que no produciŕıa remodelación ósea. En cambio, el tejido óseo tendrá la capacidad de
variar su densidad ósea y, por ende, sus propiedades mecánicas, si ψ dista de ψ∗, con el fin
de recuperar los valores homeostáticos de est́ımulo.

El est́ımulo mecánico local (ψt) está determinado por la actividad diaria habitual a
la que se somete el tejido, que se emula mediante distintos casos de carga representativos
de dicha actividad, Ecuación 2.1.

ψt =

(
N∑
i=1

niσ
m
ti

)1/m

(2.1)

Siendo, N el número de casos de carga, n el número de ciclos diarios, σt la tensión
mecánica local, y m una constante experimental. Esta ecuación sólo es de aplicación a nivel
local (escala trabecular), y además, es dificilmente implementable por su naturaleza. Para
su utilización se van a asumir las siguientes hipótesis [12]:

i. La matriz ósea está completamente mineralizada.

ii. Las tensiones se asumen como cuasiestáticas.

iii. Los casos de carga se aplican de forma secuencial.

Una matriz completamente mineralizada implica que las variaciones de densidad en el
hueso no se derivan de diferentes grados de mineralización en la matriz ósea, sino que
únicamente se explican por una variación en la masa ósea, Ecuación 2.2.

ρ =
Vmo

VT
ρ̂ (2.2)

Siendo ρ la densidad aparente,Vmo el volumen de matriz ósea en una unidad de volumen
de tejido, VT el volumen total de una unidad de volumen de tejido y ρ̂ la densidad de la
matriz ósea (ρ̂ ≃ 2.1g/cm3). A través de estas densidades se ha obtenido experimentalmente
la relación entre la tensión mecánica local (σt) y la tensión mecánica a nivel de tejido (σ), y
por consiguiente se deduce también la relación entre est́ımulo mecánico local (ψt) y est́ımulo
mecánico a nivel de tejido (ψ) Ecuaciones 2.3.

σ̄t(ρ) =

(
ρ̂

ρ

)2

σ̄ (2.3a)

ψt =

(
ρ̂

ρ

)2

ψ (2.3b)
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Asumir las tensiones como estáticas y los casos de carga secuenciales implica suponer
que el modelo no se ve significativamente influenciado por la duración o simultaneidad de
las cargas. Esto se explica porque el periodo de aplicación de las cargas y el periodo de
remodelación ósea tienen órdenes de magnitud distintos. Aplicando estas hipótesis se logra
redefinir el est́ımulo mecánico a nivel de tejido Ecuación 2.4, siendo también aplicable al
est́ımulo mecánico local.

ψ = n1/mσ siendo n =

N∑
i=1

ni (2.4)

Una vez definido el est́ımulo mecánico del modelo, el siguiente paso para completar el
modelo es saber cuánto se aleja cierto est́ımulo con respecto al est́ımulo de referencia. Esto
se logra incorporando el Ratio de remodelación (ṙ), se ha observado que existe una relación
directa entre este parámetro y el est́ımulo mecánico (Figura 2.2.1). En la función ṙ− ψt el
est́ımulo de referencia (ψ∗

t ) se define como el valor de est́ımulo (ψt) que anula el ratio de
remodelación.

FIGURA 2.3
Relación entre el ratio de remodelación y el est́ımulo mecánico local [9].

Debido a la naturaleza de esta relación, sigue una función no lineal que no está claremente
definida y vaŕıa en función del hueso en la que se estudie. Se han creado modelos simplificados
que la aproximan llamados Leyes de Remodelación, Figura 2.2.1. Una ley de remodelación
se define como una función lineal a trozos (Ecuación 2.5) que aproxima la relación teniendo
en cuenta el contexto en el que va a ser utilizada. En las zonas cercanas al est́ımulo de
referencia ocurre un fenómeno por el cual el ratio de remodelación es menos sensible a las
variaciones de est́ımulo, Figura 2.2.1. Esta zona se denomina zona muerta o zona vaga. La
ley de remodelación suele incorporar tramos con menos pendiente en esta zona definida por
el semiancho de zona muerta (ω).

Existen diferentes leyes que toman diferentes hipótesis. Algunas tienen en cuenta que la
remodelación tiene un ĺımite e imponen máximos a la reabsorción y a la formación. Otras
tratan la zona muerta (2ω) como una zona con remodelación nula, y otras no la toman en
cuenta.
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FIGURA 2.4
Ley de Remodelación.

ṙ =


cr(ψt − ψ∗

t + ω)− cr,ωω śı ψt < ψ∗
t − ω

cr,ω(ψt − ψ∗
t ) śı ψ∗

t − ω < ψt < ψ∗
t

cf,ω(ψt − ψ∗
t ) śı ψ∗

t < ψt < ψ∗
t + ω

cf (ψt − ψ∗
t − ω) + cf,ωω śı ψt > ψ∗

t + ω

(2.5)

Siendo cr el coeficiente de reabsorción, cf el coeficiente de formación, cr,ω el coeficiente
de reabsorción en la zona muerta, ca,ω el coeficiente de formación en la zona muerta y ω
el semiancho de la zona muerta. Una vez definida la Ley de Remodelación ya es posible
determinar la variación de densidad en una zona tisular espećıfica tras aplicar sobre ella
una tensión mecánica local efectiva, Ecuación 2.6.

ρ̇ = ṙSvρ̂ (2.6)

Siendo ρ̇ el ratio de variación de densidad, ṙ(σ̄) el ratio de remodelación dependiente de
la tensión mecánica, Sv(ρ) la superficie disponible espećıfica dependiente de la densidad
aparente y ρ̂ la densidad de la matriz ósea.
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ElMétodo de los Elemento Finitos (MEF) se basa en la idea de dividir un problema complejo
en muchos problemas sencillos. De esta forma, ofrece una solución aproximada a problemas
de contorno1. Es un método ampliamente utilizado en la industria y la investigación, siendo
de aplicación en muchos campos de la ingenieŕıa. Concretamente, la ingenieŕıa mecánica se
aprovecha de este método para resolver diferentes tipos de problemas, entre ellos el problema
elástico.

3.1 Método de los Elementos Finitos en Elasticidad

El procedimiento para la resolución de un problema de elementos finitos sigue siempre las
mismas pautas. Aplicandolas a un problema elástico de 2D, queda definido a través de los
siguientes pasos [17]:

1. Idealización y discretización. El primer paso es obtener un modelo geométrico
apto y dividirlo en subdominios. Este proceso se denomina mallado, que suele
realizarse a través de softwares de mallado automático. El mallado convencional-
mente se hace basado en la geometŕıa del modelo, Figura 1.

2. Modelo de interpolación. Una vez divido el dominio en elementos, se define
en cada uno de ellos el comportamiento de los desplazamientos con un modelo de
interpolación que aproxima el campo de desplazamientos real. Esto suele hacerse
mediante funciones polinómicas a partir de valores nodales, Ecuación 3.1.

Φ(x, y) ≈
GI∑
i=1

Ni(x, y)Φi = N(x, y)Φe (3.1)

Siendo Φ el campo de desplazamientos, GI el orden polinómico de interpolación,
N la matriz de funciones de forma y Φe el vector de valores del campo de de-
splazamientos en los nodos.

1Problema de contorno: Problema gobernado por ecuaciones diferenciales y definido por condiciones de
contorno sobre la frontera del dominio del problema en sus variables dependientes o sus derivadas.

10
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FIGURA 3.1
Discretización del dominio de un problema elástico en 2D.

3. Ecuaciones de elemento. En este punto, se incorporan al modelo discretizado
las ecuaciones de elemento, que definen las propiedades elásticas y las condiciones
de contorno de cada elemento. Las propiedades elásticas se introducen a través de
la matriz de rigidez del elemento ke (Ecuación 3.4). Por su parte, las condiciones
de contorno lo hacen a través del vector de fuerzas fe (Ecuación 3.5), y los
desplazaminetos impuestos ū (Ecuación 3.3). Todo ello se deduce a través de
las ecuaciones de equilibrio estático Figura 3; la ecuación de equilibrio interno
Ecuación 3.2(a) y la ecuación de equilibrio en el contorno 3.2(b).

LTσ + b = 0 en Ωe (3.2a)

Gσ = t en Γe
N (3.2b)

Siendo L el operador diferencial L =

[
∂
∂x 0 ∂

∂y

0 ∂
∂y

∂
∂x

]T
, G el operador de la ley

de Cauchy, σ el tensor de Cauchy, b las cargas volumétricas impuestas sobre el
dominio del elemento Ωe y t las cargas impuestas sobre el contorno del elemento
Γe
N (condiciones de controno de Neumann).

u = ū; en Γe
D (3.3a)

Siendo u los desplazamientos y ū los desplazamientos impuestos sobre la parte
complementaria del contorno ΓD (condición de contorno de Dirichlet).

ke =

∫
Ωe

BTD(E, ν)B dΩ; (3.4)

fe =

∫
Ωe

NT b dΩ+

∫
Γe

NT t dΓ +

∫
Ωe

BTσ0 dΩ;+

∫
Ωe

BTDϵ0 dΩ; (3.5)

Siendo ke la matriz de rigidez del elemento, B la derivada de las funciones de
forma B = LN y D la matriz de elasticidad dependiente del módulo de Young E
y el módulo de Poisson ν.
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(a) Equilibrio interno (b) Equilibrio en el contorno

FIGURA 3.2
Representación del equilibrio estático bidimensional.

4. Ensamblado de elementos. Tras aplicar estos conceptos a cada elemento, se
ensambla matricialmente la información para obtener un modelo global del prob-
lema, formulando todas las ecuaciones en un formato matricial compatible. Esto
es una de las ventajas del método de los elementos finitos, que permite optimizar
el esfuerzo de computo realizando simultáneamente gran cantidad de operaciones.

5. Resolución del problema. Finalmente, planteado todo el modelo, es posible
resolver el enunciado del porblema Ecuación 5 atendiendo a las relaciones consti-
tutivas entre desplazamientos, tensiones y deformaciones Ecuaciones 3.6.

ϵ(u) = Lu (3.6a)

σ = D(ϵ− ϵ0) + σ0 (3.6b)

Siendo ϵ las deformaciones, ϵ0 las deformaciones iniciales y σ0 las tensiones
iniciales.

Hallar u ∈ V : ∀v ∈ V

a(u, v) = c(v)

a(u, v) =

∫
Ω

ϵ(u)TD ϵ(v) dΩ

c(v) =

∫
Ω

bT v dΩ+

∫
Γ

tT v dΓ +

∫
Ω

σT
0 ϵ(v) dΩ+

∫
Ω

ϵT0Dϵ(v) dΩ

(3.7)

Siendo V el espacio de los trabajos virtuales, a el trabajo virtual de las fuerzas
elásticas y c el trabajo virtual producido por las cargas externas.
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3.2 Mallado Cartesiano

El mallado más habitual para la resolución de problemas del MEF es el mallado basado en
geometŕıa Figura 1, pero no es la única forma de discretizar un modelo. En ocasiones es más
útil o eficiente utilizar mallados cartesianos. El mallado cartesiano se caracteriza por no ser
dependiente de la geometŕıa ni de los contornos del dominio del modelo. La estrategia de
mallado consiste en una estructura de capas jerarquizadas de forma que cada capa divide
los elementos de la capa anterior en partes iguales 3.2. Con este planteamiento se busca
ganar velocidad de procesamiento.

(a)

(b)

FIGURA 3.3
Capas jerárquicas del mallado cartesiano.

De esta forma, la capa de nivel 0 está formada por tan sólo un elemento, que coincide
con el cuadro delimitador del modelo. Cuando el nivel de capa aumenta, también lo hace el
número de elementos acorde a la Ecuación 3.8.

e = 2dn (3.8)

Siendo e el número de elementos, d las dimensiones espaciales del modelo y n el nivel de
la capa. Se puede comparar el mallado convencional basado en geometŕıa Figura 1 con el
mallado cartesiano basado en imágenes Figura 3.2.1.
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3.2.1 h-adaptatividad

El mallado cartesiano admite la adaptatividad del tamaño de elemento [16], de forma que
se puede aumentar el nivel de mallado en las zonas de interés manteniendo elementos de
niveles bajos en otras zonas. La h-adaptatividad es capaz de mejorar la precisión del modelo
y reducir el coste computacional adecuando el tamaño de elemento a las caracteŕısticas del
problema. En la Figura 3.2.1 se puede observar como se aplica un refinamiento sobre la zona
de concentración de tensiones alcanzando un nivel 4 de malla, mientras que en las zonas
donde la geometŕıa no está presente se mantiene un nivel 1 de malla.

FIGURA 3.4
Discretización mediante mallado cartesiano.

Además, suele ser interesante aplicar un refinamiento sobre los contornos de la geomtŕıa
para que se cumplan de mejor manera las condiciones de contorno. Esto puede llegar a
producir que se defina de forma implicita la geometŕıa del modelo a pesar de ser un mallado
basado en imágenes.
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La optimización matemática consiste en la identificación del elemento que mejor cumple con
una condición dada dentro de un conjunto de elementos disponibles. Con el fin de resolver
este tipo de problemas, se han desarrollado algoritmos, algunos de ellos heuŕısticos, capaces
de obtener los elementos óptimos o aproximaciones.

4.1 Optimización Bayesiana

La optimización bayesiana es una estrategia probabiĺıstica dentro de la optimización global
fundamentada en la confianza estad́ıstica sobre la Función Objetivo (FO). Se suele utilizar
en problemas del tipo Ecuación 4.1 cuando no es posible acceder a la información de las
derivadas de la FO, siendo especialmente eficiente cuando las evaluaciones de la misma son
costosas computacionalmente [11].

min
x∈Rnx

f(x) (4.1)

Para entender el enfoque bayesiano de optimización es necesario conocer sus dos funciones
fundamentales, la función sustituta y la función de pérdida. La función sustituta representa
el modelo de optimización para la FO, construida a partir de las variables de diseño. Esta
función es de naturaleza probabiĺıstica, como lo puede ser el Proceso Gaussiano (GP ), y
tiene el propósito de aproximarse a la FO de la mejor manera posible, siendo esta fácilmente
optimizable [8]. La función de pérdida, en cambio, define el balance entre exploración1 y
explotación2 en el proceso de selección de candidatos.

Conocido esto, la estrategia se basa en realizar sucesivas evaluaciones sobre la FO y
utilizar esa información para recalcular la función sustituta, el valor obtenido en las evalua-
ciones se considera exacto. Una vez recalculada la función sustituta se optimiza esta función
para seleccionar al siguiente candidato. De esta forma, a medida que se evaluan más can-
didatos, la función sustituta es más precisa y se cumple de mejor manera la Ecuación 4.2.

min
x∈Ω

FO(x) ≃ min
x∈Ω

F̂O(x) ∼ GP(µF̂O(x), σF̂O(x)) (4.2)

Siendo Ω el conjunto de candidatos, F̂O la función sustituta, µF̂O la media de la función
sustituta y σF̂O la incertidumbre de la función sustituta.

1Exploración: Proceso de evaluar zonas con una alta incertidumbre.
2Explotación: Proceso de evaluar zonas cŕıticas con una alta probabilidad de mejora.

15
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A través de la Figura 4.1 se observa el proceso de optimización, se ve representada por un
lado la función objetivo, y por otro, la función sustituta a través de su media y de los ĺımites
de su intervalo de confianza, que representan la incertidumbre en cada punto. Se muestra
cómo se recalcula la función sustituta a medida que se evaluan candidatos, aproximandose
cada vez más a la FO. En la Figura 4.1 (c) se ha definido una zona de exploración de forma
que sólo se evaluan los candidatos sobre una región de interés.

(a) Estado inicial.

(b) Evaluación de tres puntos.

(c) Evaluaciones sobre zona de exploración.

FIGURA 4.1
Representación del proceso de optimización bayesiana.
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La evaluación de cargas masticatorias perosnaliadas a través de imágenes médicas sigue
un proceso secuencial definido por una metodoloǵıa. Esta metodoloǵıa a pesar de no ser
especialmente rápida de aplicar debido al tiempo que ocupan las simulaciones necesarias,
puede llegar a ser simple de utilizar a un nivel de usuario, de forma que se facilita su posible
implementación generalizada en el ámbito cĺınico.

5.1 Metodoloǵıa

A partir de las cargas que actúan sobre un tejido óseo, se puede predecir su respuesta en
forma de remodelación Caṕıtulo 2. La metodoloǵıa propuesta Figura 5.1 se fundamenta en
invertir el orden de este procedimiento, de forma que considerando que un tejido óseo está
en estado homeostático, se puede predecir también qué cargas han llevado al tejido a ese
estado en el que se encuentra.

FIGURA 5.1
Diagrama de flujo de la metodoloǵıa empleada.

Se pueden distingir dos etapas diferenciada en el proceso. En primer lugar, se procesa
la imagen médica extraida del paciente, con el objetivo de obtener la información necesaria
del estado actual del tejido óseo. Esto requiere de softwares de segmentación como lo es 3D
Slicer. En segundo lugar, se ajustarán las cargas personalizadas a partir de la información
previamente obtenida, siendo necesario también definir correctamente un modelo de EF
y un modelo de remodelación ósea. Estos dos modelos se integran en un algoritmo de
optimización que evalúa una función objetivo tal que minimiza cuando las cargas aplicadas
sobre la mand́ıbula no provocan remodelación, es decir, producen sobre el tejido un est́ımulo
homeostático. Todo este desarrollo se implementa en el software de cálculo numérico Matlab.

19
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5.2 Particularidades

La región de interés del paciente en cuestión se encuentra en el hueso maxilar inferior
(mand́ıbula) Figura 5.2, esto tiene una serie de implicaciones en la resolución del problema.
El hueso maxilar inferior o mand́ıbula es un hueso plano situado en la cara que se une al
hueso temporal a traves de la articulación temporomandibular en la apófisi condilar. Esta
articulación es dominada principalmente por el músculo masetero, con la función principal
de llevar a cabo la masticación. Las cargas hab́ıtuales más representativas sobre la mand́ıbula
son debidas a esta misma masticación. Las cargas se aplican sobre la soperficie coronal de
los distintos dientes.

(a) Vista de frente. (b) Vista oblicua.

FIGURA 5.2
Modelo de mand́ıbula humana.

Esta información es necesaria para poder elaborar los modelos y aplicar los parámetros
de simulación adecuados. La inforamción acerca de la articulación y las inserciones del hueso
determina qué condiciones de contorno de Dirichlet pueden aplicarse. La información sobre
las regiones sobre las que se aplican las cargas y los patrones funcionales de estas determinan
las condiciones de contorno de Neumman y los casos de carga aplicables. También la infor-
mación sobre la naturaleza del hueso tiene influencia en la determinación de los parámetros
de remodelación.
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La imágen médica es la principial entrada de información que necesita esta metodoloǵıa.
Una Tomograf́ıa Computarizada (TAC) es capaz de mostrar la geometŕıa ósea a través de
imágenes con rayos X. Pero no sólo eso, también ofrece información sobre la densidad de los
tejidos mediante coeficientes de atenuación de la radiación, Figura 6. Esta información de
radiodensidad se expresa en la Escala Hounsfield (HU), siendo una medida relativa a partir
de la transformación lineal de la entre las radiodensidades del agua y del aire Ecuación 6.1.

HU =
µt − µw

µw − µa
1000 (6.1)

Siendo µt la radiodensidad del tejido, µw la radiodensidad del agua y µa la radiodensidad
del aire. Por lo que cada unidad HU representa un 0.1% de la atenuación del agua respecto
al aire.

(a) Imágen tridimensional con plano sagital represen-
tado.

(b) Imágen del plano sagital.

FIGURA 6.1
Tomograf́ıa Computarizada del paciente.

El hueso trabecular tiene una radiodensidad en torno a 700HU y el cortical en torno a
1000HU alcanzando máximos de hasta 3000HU. Esta radiodensidad se suele representar en
las imágenes médicas mediante una escala de grises, siendo los tonos más claros indicadores
de tejidos más densos y los más oscuros indicadores de tejidos menos densos.

21
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6.1 Segmentación

El modelo de elementos finitos se generará a partir de la imágen médica del paciente Figura
6.1, de tamaño 5013 vóxels1. Es interesante que esta imágen sea lo más reducida posible para
aśı reducir el coste computacional. Por ello, se segmentará el dominio de interés teniendo
en cuenta que se puedan aplicar unas condiciones de contorno adecuadas sobre este.

(a) (b)

FIGURA 6.2
Tomograf́ıa computarizada con filtrado sobre el tejido blando.

6.1.1 Máscara de Segmentación

En este caso la zona de interés está en torno a los dientes faltantes del paciente (primer y
segundo molar). Teniendo en cuenta que al software cgFEM utilizado sólo se le pueden intro-
ducir imágenes cúbicas seleccionaremos un cubo que contenga la mitad del maxilar inferior
Figura 6.1.1, de forma que se puedan aplicar condiciones de simetŕıa y un empotramiento
cercano a la articulación temporomand́ıbular.

(a) (b)

FIGURA 6.3
Máscara de segmentación sobre la tomograf́ıa computarizada.

1Vóxel: Mı́nima unidad procesable que compone un objeto tridimensional (ṕıxel volumétrico).
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La máscara de segmentación se realiza omitiendo la mayor parte de tejido no óseo
posible. Pero tampoco es necesario realizar un ajuste excesivo, que implicaŕıa un trabajo
laborioso y tardado. Debido a que se va a utilizar un mallado cartesiano que no depende de
la geometŕıa es posible dejar un margen respecto al hueso Figura 6.1.1. Tratando siempre
que los contornos sean lo más suaves y redondeados posible para evitar comportaminetos
no deseados sobre vertices y aristas pronunciadas.

FIGURA 6.4
Sección transversal de la máscara de segmentación.

La imágen resultante de Imágen ∩ Máscara se inscribe en un cubo con un tamaño de
28 vóxels en cada dirección que equivale a un tamaño de 51mm dado que en este caso
1vóxel = 0.2mm.

6.1.2 Región de Interés

La región de interés es la zona dentro del dominio del problema en el que se va a llevar
a cabo el proceso de remodelación ósea. Esta zona se definirá entorno al tejido óseo que
rodea las raices del primer y segundo molar. En este caso el ajuste al hueso śı que es
relevante. Esta región no puede contener tejidos no óseos o que no remodelen ya que se
falseaŕıan los resultados. En la segmentación se debe evitar tanto salirse del contorno de
hueso cortical como introducir ráıces de los dientes colindantes, Figura 6.5(a). También es
necesario considerar que la geometŕıa sea lo más suave y redondeada posible, Figura 6.5(b).
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(a) Sección transversal.

(b) Imágen tridimensional.

FIGURA 6.5
Región de interés sobre la tomograf́ıa computarizada.

6.2 Propiedades Elásticas

Existe relación entre la radiodensidad en unidades Hounsfield HU y la densidad de un
tejido (ρ) en g/cm3 [14]. Los modelos utilizados necesitan la inforamción en densidad, por
lo que se transformará la información de la imágen de HU a ρ. Hecho esto se convierte la
densidad ρ a módulo de Young E siguiendo la expresión, Ecuación 6.2.

E = 3388ρ2.58 (6.2)
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(a) En escala Hounsfield (HU).

(b) En Módulo de Young (E).

FIGURA 6.6
Imágen segmentada.
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Para crear el modelo de elementos finitos no sólo es necesaria la imágen médica tratada junto
con sus propiedades elásticas de material. También es necesario establecer correctamente
las condiciones de contorno del problema.

7.1 Discretización

La discretización del modelo se realiza acorde a las limitaciones en cuanto a capacidad
de computo. En este caso, se realizará un mallado sin adaptatividad con un tamaño de
elemento razonable. Los niveles de malla utilizados serán de 5 y 6 Figuras 7.1(a) y 7.1(b)
respectivamente.

(a) Malla de nivel 5 (b) Malla de nivel 6

FIGURA 7.1
Discretización de la imágen médica.
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Dado que el tamaño de la imágen es de 28 vóxels y la malla tiene un tamaño de 25 ó 26 el-
ementos, se estaŕıa pediendo información de la imágen médica en el proceso de discretización
Figura 7.1. Para evitar esto, se introduce en la matriz de rigidez del elemento una matriz de
elásticidad espacialmente dependiente de la información de cada vóxel D(γ(x, y, z)). Esto
se consigue considerando puntos de integración en cada uno de los vóxels de cada elemento
Ecuación 7.1.

ke =

IP∑
i=1

BTD(γ(x, y, z))B|J |wi; (7.1)

FIGURA 7.2
Matriz de elásticidad dependiente del nivel de gris de la imágen.
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7.2 Condiciones de Contorno

En este punto ya es posible aplicar las condiciones de contorno sobre el modelo, estas
condiciones tratan de ser lo más cercanas a la realidad posible, aunque se asumen ciertas
hipótesis aproximadas que simplifican el modelo.

7.2.1 Condiciones de Neumann

Para aplicar las condiciones de contorno de Neumann tan sólo es necesario ubicar la corona
de los dientes para aplicar puntualmente las cargas, Figura 7.2.1. A pesar de que en la
realidad ésta carga se distribuye en la superficie del diente, la singularidad que se produce
con la carga puntual no es relevante dado que la zona dónde nos interesa conocer tensiones y
deformaciones se encuentra suficientemente lejana a la zona dónde ocurrirá en concentrador
de trensiones.

FIGURA 7.3
Condiciones de contorno de Neumann.
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7.2.2 Condiciones de Dirichlet

En la aplicación de las condiciones de contorno de Dirichlet se asumen ciertas considera-
ciones. La primera que la unión articular de la mand́ıbula es ŕıgida, y la segunda, que el
comportamiento sobre la mand́ıbula es simétrico, Figura 7.2.2.

FIGURA 7.4
Condiciones de contorno de Dirichlet.
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El modelo isótropo de remodelación ósea utilizado [9] estára completo tras definir la ley de
remodelación y los parámetros de diseño adecuados. Con esta información se completan los
parámetros de simulación y ya se podrá definir el procedimiento de ajuste de cargas.

FIGURA 8.1
Proceso de remodelación.

El proceso de remodelación Figura 8 se lleva a cabo aplicando 6 casos de carga, dis-
tribuidos en una secuencia de 12 d́ıas Tabla 8. Esta secuencia se ha adoptado para recrear
una situación de masticación real, dotando de un mayor protagonismo a las cargas sobre
los molares y los premolares, y no tanto a las cargas sobre los incisivos y el canino.

TABLA 8.1
Secuencia de masticación

FIC FIL FC FP1 FP2 FM3 FP1 FP2 FM3 FP1 FP2 FM3

Recuperando la expresión del est́ımulo mecánico ψ = n1/mσ, tras definir los parámetros
de diseño sólo queda por definir la tensión local σ. Esta se obtiene a través del análisis de
elementos finitos siguiendo la expresión Ecuación 8.1.

σ̂ =
√
2EU (8.1)

Siendo E el módulo de Young dependiente de la densidad y U la enerǵıa de deformación
dependiente de las tensiones y deformaciones [σ̂ = f(E(ρ), U(σEF , ϵEF ))].

30



Modelo de Remodelación 31

8.1 Ley de Remodelación

La ley de remodelación utilizada (Figura 8.1) por sencillez asume que no existe una zona
muerta o zona vaga y que los coeficientes de remodelación y absorción son idénticos c =
cr = ca. Se define por tanto el ratio de remodelación ósea cómo Ecuación 8.2.

FIGURA 8.2
Ley de remodelación utilizada.

ṙ = c (ψt − ψ∗
t ) (8.2)

8.2 Parámetros de Remodelación

Los parámetros de diseño adoptados a lo largo de todo el trabajo se exponen en la Tabla
8.2.

TABLA 8.2
Parámetros de diseño

Ciclos de remodelación (j) 1
Casos de carga (N) 12
Ciclos diarios (n) 400

Est́ımulo de referencia local (ψ∗
t ) 10 MPa/d́ıa

Pendiente ratio de remodelación/est́ımulo (c) 0.02 µm/d́ıa
Semiancho zona muerta (ω) ≈ 0 MPa/d́ıa

Densidad mı́nima del tejido (ρmin) 0.1 g/cm3

Densidad máxima del tejido (ρmax) 2.1 g/cm3
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El ajuste de las cargas masticatorias se realiza a través de un algoritmo de optimización
que busca las cargas homeostáticas, es decir, que no producen remodelación sobre la región
de interés. Esto se consigue definiendo un modelo de cálculo estructural y un modelo de
remodelación ósea que determine la relación entre las cargas y el ratio de remodelación.
De esta forma comparando la imágen inicial con la imágen remodelada tras un ciclo de
remodelación Ecuación 9.1 se obtiene una función objetivo que minimiza cuando el est́ımulo
mecánico coincide con el est́ımulo de referencia, es decir, la imágen remodelada coincide con
la imágen médica inicial.

FO =
||I1 − I0||

||I0||
(9.1)

Siendo FO la función objetivo, I1 la imágen tras un ciclo de remodelación y I0 la imágen
médica inicial.

FIGURA 9.1
Proceso de ajuste de cargas.

Una vez es posible ajustar una carga siguiendo el proceso de remodelación Figura 9, se
adopta un procedimiento secuencial que resulte en un ajuste efectivo de las cargas masticato-
rias del paciente. Este procedimiento vaŕıa en función de las particularidades del problema.
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9.1 Procedimiento de Ajuste

El proceso de ajuste Figura 9.1 se va a realizar siguiendo un procedimiento por etapas.
Primero se realizará un ajuste de la carga regularizada de compresión. Depués se realizará
el ajuste de las cargas de compresión diente a diente, para ya obtener las cargas de com-
presión personalizadas. El algoritmo bayesiano utilizado permite ajustar varias variables al
mismo tiempo, pero si se intentan ajustar las cargas de esta forma se produce un fenómeno
indeseado. Debido a que el esfuerzo mayoritario que producen las cargas sobre la mand́ıbula
es un momento flector, si buscamos ajustar varios diantes a la vez, sólo uno de ellos ab-
sorberá una carga que suponga un momento flector equivalente al producido por todos ellos.
Por lo que no se obtendŕıan resultados concluyentes.

FIGURA 9.2
Procedimiento de ajuste de cargas.

Por este motivo, se requiere de un criterio de ordenación para el ajuste secuencial de
cada diente por separado. Este criterio se lleva a cabo realizando un estudio de sensibilidad
previo. Por último, una vez definido este criterio se ajustan las cargas de compresión y ya
es posible empezar a evaluar las cargas laterales sobre los dientes.

9.2 Cargas de Compresión

Las cargas de compresión FZ sobre la mand́ıbula son las más relevantes en la masticación y
por ello serán las primeras en ser ajustadas. Para la evaluación de estas cargas se utilizan las
condiciones de contorno presentadas en el Caṕıtulo 7 junto con el modelo de remodelación
presentado en el Caṕıtulo 8.

9.2.1 Carga Regularizada

La Carga regularizada de compresión (CRZ) es una carga genérica que aplicada a todos
los dientes produce una menor remodelación sobre la región de interés. Esta carga no se
aplica con la misma intensiadad sobre todos los dientes. Los incisivos y el canino tienen
cargas significativamente inferiores que los molares y los premolares [6], por ello la carga
regularizada va a ser minorada con un coeficiente de 0, 48 acorde a la Tabla 9.2.1. Esta
carga se evalua 100 veces con un nivel de malla 5. El resultado del ajuste se completa
satisfactoriamente (Figura 9.2.1) con un resultado de Ecuación 9.2.

CRZ = −42N (9.2)
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TABLA 9.1
Aplicación de la carga regularizada

Carga FX [N] FY [N] FZ [N]

FIC 0 0 0, 48 CRZ

FIL 0 0 0, 48 CRZ

FC 0 0 0, 48 CRZ

FP1 0 0 CRZ

FP2 0 0 CRZ

FM3 0 0 CRZ

(a) Media de la función sustituta. (b) Valor FO estimado.

FIGURA 9.3
Resultados del ajuste de la carga de compresión regularizada.

FIGURA 9.4
Detalle del resultado de la carga regularizada
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9.2.2 Análisis de Sensibilidad

En este punto se ajustan las cargas de compresión personalizadas definitivas diente a diente.
El análisis de sensibilidad es un procedimineto simple por el cuál se determina en qué orden
se deben ajustan estas cargas. Se evalúa la influencia que tiene cada diente sobre el est́ımulo
producido en la región de interés, y se aplica un criterio de ordanción.

El análisis de sensibilidad consiste en evaluar cuál es la variación del valor de la función
objetivo mayorando la carga cada vez de un diente distinto.

TABLA 9.2
Resultados del estudio de sensibilidad.

Carga Mayorada
FZ = 1.1 CRZ Valor FO Variación [%]

8,5629e-04 Referencia
Incisivo central 8,5618e-04 0,0128
Incisivo lateral 8,5618e-04 0,0128
Canino 8,5625e-04 0,0047
Primer Premolar 8,5795e-04 0,1935
Segundo Premolar 8,5725e-04 0,1120
Tercer Molar 8,5635e-04 0,0070

Conocida esta información se ajustan primero los dientes asociados a una menor sensibi-
lad, y que por tanto tienen un menor papel de el ratio de remodelación calculado. Dejando
para el final los dientes asociados a una mayor sensibilida, que interesa que estén mejor
ajustados y es aśı debido al previo ajuste de los menos sensibles.

TABLA 9.3
Orden de ajuste.

FC FM3 FIL FIC FP2 FP1

9.2.3 Cargas Personalizadas

Las cargas de compresión ajustadas se obtienen siguiendo el orden planteado, para este
proceso se reduce el nivel de malla a 4 y los ciclos de evaluación a 50. Obteniendo los
siguientes resultados, Tabla 9.2.3.

TABLA 9.4
Cargas de compresión ajustadas.

Carga FX [N] FY [N] FZ [N]

FIC 0 0 20,9
FIL 0 0 22,1
FC 0 0 22,6
FP1 0 0 41,8
FP2 0 0 40,9
FM3 0 0 33
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9.3 Cargas Laterales

El modelo actual asume que la masticación es simétrica, para la obtención de las cargas
de compresión la hipótesis es buena, pero para ajustar las cargas laterales no es útil. Por
ello, se omite la condición de contorno de simtŕıa sobre el plano X-Z. Si no se hace esto, el
modelo seŕıa insensible a las cargas en dirección Y dado que la restricción de simetŕıa las
absorbeŕıa. Es cierto que existen otras formas de evitar este problema, como segmentar la
mand́ıbula completa, pero se adopta la solución más rápida.

Las cargas laterales (CRX y CRY ) se ajustan siguiendo el mismo procedimiento que se ha
seguido en el ajuste de la carga regularizada de compresión. Se defienen las cargas laterales
(Tabla 9.3), y se evalúan ambas variables simultáneamente 200 veces, con un mallado de
nivel 5.

TABLA 9.5
Aplicación de las cargas laterales.

Carga FX [N] FY [N] FZ [N]

FIC 0,48CRX 0,48CRY 20,9
FIL 0,48CRX 0,48CRY 22,1
FC 0,48CRX 0,48CRY 22,6
FP1 CRX CRY 41,8
FP2 CRX CRY 40,9
FM3 CRX CRY 33

(a) Función sustituta (b) Error mı́nimo estimado

FIGURA 9.5
Resultados del ajuste de las cargas laterales.

Finalmente las cargas laterales ajustadas tienen el valor de Ecuación 9.3.

CRX = 20, 3N , CRY = 23, 5N (9.3a)
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Carga FX [N] FY [N] FZ [N]

FIC 9,7 11,3 20,9
FIL 9,7 11,3 22,1
FC 9,7 11,3 22,6
FP1 20,3 23,5 41,8
FP2 20,3 23,5 40,9
FM3 20,3 23,5 33

FIGURA 10.1
Cargas masticatorias personalizadas a partir de imágenes médicas mediante el cgFEM.
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Caṕıtulo 11

Conclusión General

CONTENIDOS

En el proyecto se ha expuesto el marco teórico necesario para comprender las simu-
laciones preoperativas personalizadas de remodelación ósea. Se ha expuesto un modelo
fenomenológico de remodelación junto al fundamento biólogico que lo respalda. También
se da a conocer el papel del mallado cartesiano en la aplicación del método de elementos
finitos para el modelado de imágenes médicas. Se ha propuesto una metodológia completa
de ajuste de cargas con su fundamento en los algoritmos de optimización. Con todo esto, se
ha alcanzado el objetivo principal de evaluar cargas masticatorias personalizadas a partir
tan sólo de una imágen médica obtenida del paciente.

A pesar de las incertidumbres que rodean a los procesos biomecánicos de remodelación, se
ha conseguido implementar la meotodoloǵıa de una forma relativamente sencilla. Las cargas
obtenidas son coherentes con el contexto del paciente, a pesar de que la literatura pudiera
apuntar a cargas superiores por su enfoque en las cargas máxima. Este proyecto puede
servir de referencia para futuros trabajos en cuanto a los valores de cargas masticatorias
habituales se refiere.

A lo largo del desarrollo del proyecto han aparecido diferentes problemáticas que también
nos pueden indicar que los resultado que se han estado obteniendo son lógicos. El primero de
ellos se ha explicado en la memoria, al tratar de ajustar las distintas cargas de los dientes
simultáneamente los resultado no han sido coherentes. La carga sobre todos los dientes
menos uno tend́ıa a 0, ajustandose este con una carga elevada. Pero al realizar distintas
simulaciones el diente que acumulaba la carga era distinto. Esto se explica porque el est́ımulo
sobre la región de interés viene dado por esfuerzos de flexión, la mand́ıbula articulada con
el hueso temporal está actuando cómo una viga en voladizo. De esta forma este esfuerzo
flector sobre la región de interés puede obtenerse con equivalencias sobre cualquiera de los
brazos de momento.

El segundo problema ha ocurrido al evaluar las cargas laterales perperndiculares al plano
de simetŕıa. Los resultado indicaban que el modelo de remodelación no era sensible a esta
carga. Es algo trivial teniendo en cuenta que el proceso de masticación no es simétrico, y
por tanto, al dar la restricción de simetŕıa se anula el est́ımulo referente a la carga normal
al plano de simetrñia. Las cargas laterales obtenidas son ciertamente altas respecto a las
cargas de compresión, esto puede explicarse teniendo en cuenta la orientación del tercer
molar. Este diente tiene un papel importante en la masticación y justo se encuentra alineado
con las cargas. Como las cargas laterales son cargas regularizadas pueden haberse visto muy
influenciadas por una alta carga lateral de este tercer molar.
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El objeto de este Pliego es fijar las condiciones técnicas, legales o facultativas que se deben
seguir en la elaboración del presente proyecto. Estableciendo las relaciones de los agentes
que intervienen en su realización.

12.1 Condiciones Generales

El proyecto que se ejecuta se corresponde con lo especificado en el resumen con previo
acuerdo de todos los agentes involucrados.

En toda la ejecución del proyecto deberán tenerse en cuenta las normativas, reglamentos
y especificaciones vigentes. Incluyendo aquellas especificadas en las condiciones técnicas
particulares del proyecto.

12.2 Disposiciones Facultativas

Definiciones y funciones de los agentes que intervienen.
El proyectista (Javier Morcillo Vizuete), es el agente encargado de desarrollar y redactar
el proyecto bajo la supervisión del promotor dentro del marco normativo del propietario.

Obligaciones del agente:

1. Cumplir con los requisitos definidos por el propietario para la elaboración del
proyecto.

2. Respetar los contenido mı́nimos estipulados por el propietario.

3. Seguir las directrices del promotor.

4. Cumplir en tiempo y forma con la entrega del proyecto.

5. Informar de avances o modificaciones al promotor.
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El promotor (Enrique Nadal Soriano, Jorge Gutiérrez Gil y Juan José Rodenas Gar-
cia), es el agente que impulsa la elaboración del proyecto haciendo de intermediario entre
proyectista y propietario.

Obligaciones del agente:

1. Informar de la normativa aplicable al proyectista.

2. Ofrecer los materiales imprescindibles para la elaboración del proyecto.

3. Dar soporte al proyectista en decisiones cŕıticas.

4. Gestionar con el propietario los trámites necesarios.

El propietario (Escuela Técnica Superior de Ingenieŕıa del Diseño de la Universidad
Politécnica de Valencia), es el agente que posibilita la gestión y dessarrollo del proyecto.

Obligaciones del agente:

1. Disponer de la normativa aplicable al promotor y al proyectista.

2. Garantizar la calidad final mediante la evaluación del proyecto.

12.3 Condiciones Técnicas Particulares

Para cumplir con las garant́ıas de ejecución del proyecto se establecen las condiciones
técnicas de los productos equipos y sistemas utilizados.

12.3.1 Especificaciones de Materiales y Equipos

Especificacions técnicas del equipos informático y licencias para la realización del proyecto.

TABLA 12.1
Especificaciones técnicas del equipo de computo.

Sistema Operativo Windows 10 Home 64 bits

Placa Base MSI MAG B550 TORPEDO

Procesador AMD Ryzen 7 5800X 4.7Ghz

GPU MSI GeForce RTX 2060 VENTUS GP 6GB GDDR6

Memoria RAM Crucial Ballistix White 32GB 3200 MHz DDR4

Almacenamiento Samsung 970 Evo Plus 1TB

TABLA 12.2
Versiones del software.

Software Versión Descripción de su función

Matlab R2021b Desarrollo y cómputo de las simulaciones.

3D Slicer 4.11.20210226 Segmentación de las imágenes médicas.

Lucidchart 2022 Creación y edición de las figuras.

Overleaf 2022 Procesado del texto.
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Este presupuesto ofrece una estimación de los costes asociados a la ejecución del proyecto.

13.1 Estudio de amortización

Se amortizan los equipos informáticos y licencias para obtener los costes unitarios. A razón
de 5 años para equipos electrónicos y 3 años para licencias.

TABLA 13.1
Tabla de amortización.

Concepto Coste Plazo de amortización Uso anual Amortización

Computadora Personal 1200€ 5 años 1000h 0,24€/h

Licencia Matlab anual 250€ 1 años 500h 0,5€/h
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13.2 Presupuesto

TABLA 13.2
Presupuesto

Gasto en Personal

Concepto Precio [€] Cantidad Ud Total [€]

Ingeniero Técnico 15 300 h 4500
·Investigación 75
·Preparación de modelos 75
·Simulación y posprocesado 50
·Redacción 100
Ingeniero Investigador 30 30 h 900

Gasto en Equipo Informático

Concepto Precio [€] Cantidad Ud Total [€]

Computadora personal 0,24 250 h 60

Gasto en Licencias

Concepto Precio [€] Cantidad Ud Total [€]

Matlab Licencia Educacional Anual 0,5 150 h 75

Presupuesto Total 5467

Asciende el presupuesto del proyecto a la expresada cantidad de CINCO MIL CUATRO
CIENTOS SESENTA Y SIETE EUROS.
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