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Resumen

La demanda de implantes ortopédicos es cada vez mayor, ya sea en adultos o en jovenes. En los
implantes se busca que, sin dafiar al cuerpo, sean lo mas duraderos posibles y mantengan su funcion tribologica.

Existen distintos biomateriales que se utilizan actualmente en los implantes, como el acero inoxidable, el titanio,
la aleacion cromo-cobalto, los poliméros o las ceramicas. La dificultad reside en encontrar un material que posea
un equilibrio adecuado entre el comportamiento mecéanico (funcionamiento a corto plazo) y el comportamiento
bioldgico (funcionamiento a largo plazo).

Entre las propiedades que posee un material destinado a la fabricacion de implantes es importante destacar la
porosidad ya que afecta a ambos comportamientos.

Si el material tiene exceso de porosidad sera muy fragil y dependiendo del material habra mas o menos desgaste;
si tiene escasa porosidad el modulo de Young no sera lo suficientemente bajo y dard lugar al fenémeno de
apantallamiento de tensiones (Stress shielding). Es por ello, por lo que se busca reducir el médulo de Young
mediante poros interconectados, pero mantiendo la viabilidad del implante. Cada material requiere de un
porcentaje de porosidad tnico con el que se consigue un implante funcional y operativo.

El material cuyo médulo de Young se asemeja mas al del hueso es el titanio, por lo que se hace mayor hincapié
en €él; con el objetivo de mejorar la osteointegracion del sistema implante-hueso y reducir el apantallamiento de
tensiones para evitar el desprendimiento del implante.

Se analizan varios trabajos realizados por investigadores y por alumnos de la universidad de Sevilla y
posteriormente se comparan los resultados verificando el estudio llevado a cabo por estos tltimos.



Abstract

The demand of orthopaedic implants is greater than ever, both in adults and young people. The main
characteristics to look for when making these implants are for them to be as durable as possible and to keep its
tribologic function.

There are many different biomaterials currently used to make these implants, such as stainless steel, titanium,
chromium-cobalt alloy, polymers or ceramics. The difficulty resides in finding a material with an adequate
equilibrium between the mechanical behaviour (short-term functioning) and the biological behaviour (long-term
functioning).

Out of all the properties of a material destined to the making of these implants, it is important to highlight the
porosity, as it affects both behaviours.

A material with an excessive porosity will be very fragile and, depending on the material, will cause wear. On
the other hand, an excessively low porosity will cause a not low enough Young's modulus, which will cause
stress shielding. For this reason, makers look for ways to reduce Young's modulus using interconnected pores,
while maintaining the implant's viability. Each material requires a unique porosity percentage with which to
obtain a functional and operative implant.

In this work, I analyse different studies made by investigators and students from the University of Sevilla, to
then compare the results, verifying the study made by these last ones.
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1 INTRODUCCION

La historia de los biomateriales se remonta a hace 9000 afios con el hombre de Kennewick. En unos restos
arqueoldgicos se encontrd una punta de lanza clavada en la cadera, estando la herida curada y se vio que el
cuerpo habia asimilado el material ajeno.

En torno al 600 A.C. los mayas ya usaban dientes de ndcar de las conchas marinas y mas tarde en el 200 A.C se
encontr6 un diente de hierro en Francia.

En 1829 H.S. Levert realiz6 el primer estudio in vivo sobre la biorreactividad en implantes. Se llevo a cabo en
perros usando distintos metales como oro, plata, plomo y platino. En 1886, se empez6 a estudiar la fijacion de
placas oseas de chapa de acero niquelada con tornillos también niquelados [1].

En 1891, Theodore Gluck realizé el primer reemplazo de cadera por medio de una bola de marfil cementada.
Este experimento no tuvo €xito, pero dio lugar a una serie de intentos entre 1920 y 1950 para desarrollar una
protesis de cadera [1].

En 1924, Zierold publico un estudio sobre la reaccion del tejido a varios materiales en perros. Se observo la
rapida corrosion del hierro y el acero lo que provoca la resorcion del hueso adyacente. Otros materiales como el
cobre, el magnesio o el zinc decoloraban el tejido circundante. El oro, la plata, el plomo y el platino eran tolerados
pero inadecuados desde el punto de vista mecanico. Se observo que la estellita, una aleacion de cobalto, cromo
y molibdeno, era tolerada y resistente in vivo [1].

En 1929, se desarroll6 la aleacion de Vitallium, compuesta por 65% en cobalto, 30% en cromo y 5% en
molibdeno, y fue utilizada con éxito en la industria de la odontologia. Més tarde, en 1947, J. Cotton discutio el
posible uso del titanio en implantes médicos [1].

Los implantes que datan de antes de 1950 contaban con una baja probabilidad de éxito a causa del escaso
entendimiento que se tenia sobre la biocompatibilidad y la esterilizacion.

John Charnley (1911-1982) invent6 la primera protesis de cadera exitosa utilizando una copa acetabular de
plastico. En 1958, probd con una copa acetabular de teflon, pero los resultados no fueron buenos debido a las
altas particulas de desgaste. Tres afios mas tarde lo intentd con una de polietileno de ultra alto peso molecular
logrando una ratio de éxito mayor [1].

Figura 1. Sir John Charnley y su protesis de cadera original [1].

En la década de los 60 aparecieron los primeros implantes modernos, cuando el doctor Branemark descubrio
accidentalmente un mecanismo para adherir el implante al hueso, la osteointegracion. Investigando la
circulacion en el hueso y su cicatrizacion, y haciendo uso de la microscopia vital introdujo una camara de titanio
por la tibia de un conejo quedando ésta adherida al hueso. Se demostr6 asi la capacidad del titanio en implantes
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12 Introduccion

0S€o0s.

A partir de esos afios, la implantologia moderna ha ido evolucionando progresivamente hasta nuestros dias
donde los temas a tratar son més concretos como la absorcion de proteinas, los materiales no incrustantes, la
ingenieria de tejidos o la nanotecnologia. En este trabajo nos centramos en el efecto que tiene la porosidad del
implante tanto en el comportamiento triboldgico, la resistencia que posee el implante o la posibilidad de
introducir un fluido entre los poros para cambiar las propiedades del implante.

Los materiales usados para la fabricacion del implante deben ser principalmente biocompatibles, es decir, que
al implantarlo en el cuerpo no se produzcan dafos y ademas no aparezcan organismos huéspedes indeseables.
Existen ademas otras propiedades que también debe poseer el biomaterial.

e Debe haber compatibilidad sanguinea.

e No puede ser toxico ni peligroso cuando se aplica con un farmaco.

e Niinflamable, ni mutageno, ni carcindgeno, ni alergénico.

e Debe tener la capacidad de interactuar con tejidos y 6rganos cercanos.

e Se debe adaptar a la localizacion en el cuerpo y al paciente.

e Sus propiedades bioldgicas y mecanicas deben ser compatibles con los tejidos corporales.
e Laresistencia a la corrosion tiene que evitar en lo posible el desprendimiento de particulas.

El objetivo principal, cuando se inserta un implante en un cuerpo, es que sea lo mas duradero posible. Para ello
debe ser estable de forma que no genere un deterioro importante de las propiedades mecanicas y biologicas del
paciente. En términos de estabilidad hay 2 grupos distinguidos por el tiempo; tenemos la estabilidad primaria o
mecanica que se consigue en el momento en el que se coloca el implante y que depende sobre todo de los disefios
del implante, los materiales con los que se fabrican y del método de fijacion llevado a cabo por el cirujano. La
estabilidad secundaria o bioldgica interviene con el paso del tiempo a través de distintos fendomenos biologicos;
es la estabilidad que se encarga del buen funcionamiento a largo plazo, y donde tiene mas influencia la tribologia,
el comportamiento de friccion, el desgaste o la lubricacion, entre las piezas que se articulan.

Los implantes cuyo comportamiento triboldgico es mas notorio son los articulares. En estas situaciones se coloca
una articulacion artificial constituida principalmente por 2 cuerpos solidos separados por un lubricante,
reduciendo en lo posible la friccion y el desgaste. Los pares de friccion pueden ser de distintos tipos: metal-
metal, metal-polimero o ceramica-ceramica entre otros. Estos implantes normalmente constan de 2 elementos
principales, uno de ellos sustituye al hueso que articula (tibia, fémur o hiimero) y el otro elemento sustituye a la
cavidad donde se articula el hueso (acetabulo o escapula entre otros). Entre ambos elementos se introduce un
lubricante que ayuda a reducir la friccion y el desgaste. En este comportamiento tribologico es donde la
porosidad tiene un impacto importante para su funcionalidad.

Antes Después
] :

i

Figura 2. Implante de cadera.

Cuando hablamos de porosidad nos referimos a la proporcion de poros o agujeros en la superficie externa con
respecto a la superficie total de la pieza. Dicha porosidad tiene efectos en las propiedades del material y en el
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comportamiento triboldgico que veremos mds adelante.
Por otro lado, también veremos el efecto de la porosidad en otros implantes, como los oculares.

La porosidad en los implantes no solo afecta al mdédulo de Young, sino que también tiene un factor importante
en el desgaste ya sea entre los componentes del implante o en el hueso.

Cuando se disefia un implante no se puede evitar que se desgaste, pero se intenta que dicho desgaste aparezca lo
mas tarde posible. Los movimientos de desgaste mas comunes son el deslizamiento, el rodamiento y la
combinacion de ambos. El desgaste puede aparecer de diferentes formas siendo las mas comunes por picadura
(pitting), por fatiga superficial, por superficie agrietada, por rozamiento o por deformacion plastica. Entre las
distintas categorias de desgaste tenemos el adhesivo, por abrasion, el térmico, por fatiga superficial, por
delaminacion o por corrosion [2].

(a) (b)

7

(c)

Figura 3. Desgaste adhesivo [2].
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Grain about
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c) Fatigue by repeated ploughing d) Grain pull-out
Figura 4. Desgaste abrasivo [2].

Que se dé un tipo de desgaste u otro depende de muchos factores como la geometria superficial, la naturaleza
de la rugosidad, la carga aplicada o las velocidades de rodadura y deslizamiento; ademas de la temperatura, la
humedad y las condiciones quimicas [2]. La capa de lubricante o recubrimiento también tiene un papel
importante por lo que también influyen las propiedades fisicas, térmicas y quimicas de esta.

DiCarlo y Bullough (1992) [3] analizan la respuesta biologica de implantes ortopédicos junto con su desgaste,
tras el incremento en el uso de materiales ortopédicos en las ultimas décadas del siglo XX. Realizan estudios
experimentales con los materiales mas usados en el reemplazamiento de articulaciones como algunos metales,
polimeros y ceramicos; y discuten su importancia clinica.

e Estudios experimentales in vitro

La mayoria de los experimentos in vitro se realizan para caracterizar las propiedades fisicas del material en un
ambiente bioldgico o los efectos del material en procesos celulares. En determinados fluidos similares a los
fluidos corporales se observa disolucion quimica, corrosion o degradacion estructural.

En los metales, generalmente, se observa un desprendimiento de particulas y componentes ionizados. Estos
iones metalicos aparecen tanto en los tejidos cercanos al implante como en el suero, en los fluidos corporales y
en la orina. Esto compromete el implante dando lugar a un mecanismo ineficiente.

La disolucion de varios metales y sus aleaciones difiere segun el material y, ademas, la cantidad que se recupera
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de los tejidos y los fluidos no refleja necesariamente las proporciones reales.

En materiales de metacrilato de metilo se observa una disminucion en la rotacion 6sea y el desprendimiento de
calcio e hidroxiprolina, al igual que alteraciones en la actividad de fosfatasa alcalina y 4cida. En otro estudio se
descubrid que el metacrilato de metilo es mutageno.

El polietileno pertenece al grupo de polimeros altamente activos; los resultados apoyan la hipdtesis del
polietileno biomédico capaz de afectar significativamente la activacion de macrofagos y la produccion de
interleucina, llegando a estimular la fibrosis.

El caucho de silicona pertenece al grupo de los polimeros con baja reaccion biologica, por lo que se espera que
sea tolerado por el tejido corporal.

En 1979, se realizaron una serie de experimentos para estudiar la biocompatibilidad de la alimina (Al,O3)
observandose activacion de macrdfagos, aunque no se observd citotoxicidad directa.

e Estudios experimentales in vivo

Ademas de su composicion, otros factores como el tamaiio, la forma y el caracter superficial de los implantes,
tienen efectos importantes en la respuesta celular, pudiendo provocar desde alteraciones observables hasta
inflamacion destructiva que puede llegar a resultar en una necrosis, € incluso en carcinogénesis.

En la siguiente tabla se pueden ver los peligros a los que estan sometidos los distintos implantes, en menor o
mayor medida, lo que indica que ningiin material esté libre de riesgos.

Implantes Riesgos

Efectos inflamatorios
Carcinogénesis
Calentamiento por polimerizacion
Efectos inflamatorios
Carcinogénesis
Efectos inflamatorios
Carcinogénesis
Efectos inflamatorios
Carcinogénesis
Efectos inflamatorios
e  Carcinogénesis

Metales

Metacrilato de metilo

Polietileno

Caucho de silicona

Altmina

Tabla 1. Riesgos asociados a distintos materiales para implantes [3].

Los materiales usados en la fabricacion de articulaciones artificiales se seleccionan para que sean aceptados por
los tejidos corporales; actualmente la mayoria son tolerados. Por otro lado, el desgaste y el desgarro son procesos
continuos, por lo que los implantes estan sujetos a fatiga debido a estos esfuerzos constantes durante su uso
rutinario. Es esta rutina y las particulas generadas la principal causa del fallo del implante.

El desgaste de las articulaciones produce particulas, siendo la primera razon para estudiar los efectos de
materiales particulares en un ambiente con células y tejidos vivos.

Existen al menos 3 consecuencias de desprendimiento de particulas de desgaste de las articulaciones
implantadas.

La primera es que el area de contacto entre el implante y el ambiente biologico se incrementa por fragmentacion,
lo que facilita el intercambio de elementos toxicos.

La segunda es que las particulas originadas por el desgaste que tengan un tamafio adecuado, pueden ser fagocitos
y estar expuestos a procesos intracelulares que pueden ser alterados.

La altima consecuencia es que las particulas ingeridas pueden ser transportadas a lugares distantes del implante,
como los ganglios linfaticos, los pulmones y el bazo, e interferir con las funciones de estos sistemas.



2 OBJETIVOS

El objetivo principal de este trabajo fin de master es:

e Analizar el efecto que tiene la porosidad sobre los implantes, principalmente los articulares.
Los objetivos secundarios de este trabajo fin de master son:

e Llevar a cabo una revision de los distintos materiales mas utilizados en implantologia.

e Identificar aquellos biomateriales mas adecuados desde el punto de vista mecénico y biologico.

e Analizar unos estudios realizados por alumnos de la universidad de Sevilla sobre implantes de
titanio porosos.

A continuacion, se revisan distintos biomateriales destinados a prétesis en el siguiente orden: metales,
polimeros y ceramicos. Ademas, se incluyen posibles tratamientos o procesos que ayudan a aumentar
la vida 1til del implante a través de la porosidad y los efectos derivados de la misma. Finalmente, se
analizan y comparan unos estudios realizados en la universidad de Sevilla con otros estudios obtenidos
de distintos articulos cientificos.
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3 IMPLANTES METALICOS

Tan et al (2017) [4] hacen una revision por el estado del arte de las protesis ortopédicas metalicas. De
esa revision concluyen que los requerimientos que un implante ortopédico debe cumplir son: ser biocompatible,
rellenar las cavidades con defectos 3D, tener una morfologia superficial atractiva para la fijacion celular y la
proliferacion, ser suficientemente fuerte, pero al mismo tiempo tener una rigidez similar a la del tejido 6seo
cercano y tener una porosidad adecuada con poros interconectados.

Incrementar la densidad de la estructura mejora las propiedades mecénicas, pero por otro lado disminuye la
porosidad, lo que reduce la permeabilidad, algo crucial en las funciones celulares. Lo ideal es encontrar una
estructura de carga fuerte usando la menor cantidad de material posible, y donde éste sea necesario, utilizar el
material mas ligero y elastico dentro de lo posible.

Para cumplir los requisitos antes mencionados, sobre todo las necesidades en porosidad y propiedades
mecanicas, se propone una nueva especificacion que consiste en una estructura celular funcionalmente
degradada desde una alta porosidad, con poros grandes en la region exterior de la protesis, a una estructura mas
densa en el nucleo.

La impresion metdlica 3D tiene un alto potencial en el campo de la biomedicina, siendo capaz de reproducir
disefios complejos que imitan las propiedades de elementos corporales naturales como el hueso, algo que no es
tan facil de conseguir con los métodos tradicionales de fabricacion. Sin embargo, la impresion metalica 3D es
un método costoso y propenso a tener complicaciones; aun se necesitan mas avances para simplificar el proceso.

Otra desventaja clave de la impresion 3D es que no se pueden hacer altos lotes de produccion, a diferencia de
los métodos de fabricacion tradicionales.

Muchos investigadores buscan un crecimiento celular 6ptimo en los implantes ortopédicos. Ya se sabe que la
porosidad y el tamafio de poro en la superficie externa favorecen este desarrollo celular, pero estas necesidades
provocan una reduccion en las propiedades mecanicas. Es por ello por lo que conseguir el disefio ideal es una
tarea compleja. Ademads, muchos articulos solo se centran en una de las dos partes, bien sea la parte celular o la
parte mecanica.

Sin embargo, otros investigadores han empezado a disefar estructuras porosas calculando la mejor forma,
espacio y porosidad para un uso especifico. Esto ayudaria a disefar rapidamente implantes de manera individual
para cada paciente en funcion de sus necesidades.

En muchos casos, para la fabricacion de implantes metalicos se usa la pulvimetalurgia, que consiste en la
produccion de piezas compactando polvos metalicos (prensado), seguida de una preforma con una minima
resistencia mecanica y el post-calentamiento (sinterizacion) a temperaturas por debajo del punto de fusion del
polvo metalico.

La pulvimetalurgia supone alrededor de un 60% de ahorro energético frente a la forja o al mecanizado; ademas
de que el nimero de etapas se reduce practicamente a la mitad. Este proceso es econdomicamente rentable para
altos lotes de produccion.

3.1 Implantes de aleaciéon cromo-cobalto

Borjali, Monson y Raecymaekers (2018) [5] analizan el comportamiento de una cabeza femoral de aleacion de
cromo, cobalto y molibdeno articulada con un revestimiento polimérico de ultra alto peso molecular y altamente
reticulado (UHMWPE) colocado en el acetdbulo. Estos implantes suelen tener una duracion de entre 15 y 25
afios, siendo la principal causa de fallo la inestabilidad y aflojamiento del implante producido por la osteolisis
provocada por particulas de desgaste que se desprenden de la friccion del implante. Es por ello por lo que reducir
las particulas de desgaste de polietileno es critico.

Lerebours et al (2020) [6] observan los efectos de la porosidad en comportamiento entre aleacion de cobre-
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cobalto y polietileno. El disco de CoCrMo se produce haciendo uso de la fabricacion aditiva (AM),
concretamente la tecnologia de fusion selectiva por laser (SLM), por medio de un haz laser de alta energia que
va fundiendo el polvo metalico en una atmdsfera controlada. La AM comparada con los métodos convencionales
permite fabricar implantes inicos y precisos para cada paciente adaptados a su anatomia y patologia. La pieza
de UHMWPE es moldeada, siendo esta combinacion de materiales muy comun en implantes articulares.

Para observar el comportamiento de la porosidad se realiza un experimento “pin en disco” con la articulacion
mencionada y utilizando suero bovino como lubricante. Para ello se realizan 3 discos distintos de CoCrMo con
distinta porosidad para analizar su impacto. Durante las pruebas, menos del 30% del pin de UHMWPE esta en
contacto con el lubricante y la duracion de las pruebas fue de 5 dias.

Se analizaron la forma y tamafio de los poros de cada muestra. Cada una tenia un grado de porosidad distinto,
0.14%, 9.0% y 17.4% respectivamente para las muestras 1, 2 y 3. La mayoria de los poros son pequefios,
alrededor de un 75% de ellos tiene una superficie inferior a 3500um?. Estos poros se deben al gas atrapado
durante el proceso de SLM.

Las muestras 2 y 3 tienen un niimero similar de poros, y la distribucion del tamafio de estos también es similar.
En la muestra 1 encontramos menos poros, siendo todos ellos menores de 10*um?.

La pérdida de masa en el pin de UHMWPE se debe al deslizamiento entre superficies. Esta es mayor cuando
desliza contra las muestras 2 y 3. Se observa un alto desgaste inicial que disminuye en los primeros 240.000
ciclos. Los valores de la masa perdida d¢ UHMWPE por cada millon de ciclos estan dentro de las
especificaciones recomendadas por la ASTM F732 después de 240.000 ciclos para todas las muestras. Se
observa que la pérdida de masa esta directamente relacionada con la porosidad en la superficie y el perimetro de
los poros.

Los resultados confirman el efecto de deterioro de la porosidad en la respuesta al desgaste de piezas realizadas
por SLM. Por lo que es esencial reducir la porosidad en este tipo de procesos.

Algunas particulas de UHMWPE fueron incrustadas en el disco metalico. En las muestras 1 y 2 se encontraron
poros rellenos de polietileno siendo estos en su mayoria pequefios y circulares. En el caso de la muestra 3 se
observaron ademas particulas grandes d¢ UHMWPE y con forma de escama en el borde de poros irregulares, lo
que confirma el comportamiento abrasivo del borde de los poros.

Por otro lado, encontramos trazas quemadas de UHMWPE en la superficie de todos los discos, especialmente
en la muestra 1. Estas trazas se deben a los mecanismos de adhesion del polimero. Es por ello por lo que se
observan marcas de desgaste en todas las superficies, siendo mas grandes y profundas en la muestra 1.

Las conclusiones obtenidas referidas a la porosidad es que hay una fuerte correlacion entre el desgaste producido
en el pin de UHMWPE vy la porosidad total en la superficie del disco de CoCrMo fabricado por SLM. Reducir
la porosidad ayuda a mejorar la resistencia al desgaste del polietileno. Por otro lado, el borde de los poros
irregulares es cortante y abrasivo, 1o que da lugar a un incremento de particulas de polietileno ademas de una
pérdida de masa acelerada durante el proceso de deslizamiento.

El desgaste por abrasion es debido a los bordes cortantes en la superficie y a la presencia de terceros cuerpos
atrapados entre las superficies. También es cierto que los poros limitan este efecto abrasivo ya que algunos
terceros cuerpos quedan atrapados dentro de ellos.

3.2 Implantes de titanio

El titanio y sus aleaciones son muy usados en ortopedia y en odontologia debido a su excelente
biocompatibilidad y a sus propiedades mecanicas, pero son inertes. Para mejorar su bioactividad se puede aplicar
alglin tipo de recubrimiento en la superficie, sin embargo, la fuerza de unién entre el recubrimiento y el titanio
en la superficie del implante es baja, por lo que existe una vulnerabilidad que provoca la caida o el fallo del
implante. Ademas, también se conoce que el modulo de Young del titanio (110 GPa) es muy superior al del
hueso (25 GPa), lo que produce “stress shielding”.

El “stress-shielding” es un fenomeno asociado a la diferencia de modulo de Young entre el material implante y
el hueso. Esto produce una reduccion de densidad 6sea debido a que el hueso ya no sufre la misma carga que
antes. Con el tiempo causa reabsorcion osea y finalmente la fractura del hueso débil en los alrededores del
implante.
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Civantos et al (2020) [7] hacen un analisis sobre 2 de las técnicas mas usadas en la fabricacion de implantes de
titanio con el objetivo de ver cudl es mas adecuada. Para ello se analiza la porosidad, las propiedades mecanicas
y la respuesta celular.

Existen multitud de técnicas pulvimetaltrgicas que pueden fabricar implantes de aluminio poroso de manera
que tenga unas propiedades mecanicas parecidas al tejido 6seo que esta situado en los alrededores de la zona
afectada. Loose sintering (LS) y space holder (SH) son las 2 técnicas analizadas.

Loose sintering se trata de un método muy empleado en la fabricacion de titanio poroso. Consiste en colocar el
polvo metalico en un molde en el que es calentado hasta la temperatura de sinterizacion en una atmosfera
adecuada. De esta forma se pueden obtener piezas complejas, siempre y cuando el polvo metélico posea las
caracteristicas adecuadas.

Por otro lado, la técnica de space holder consiste en introducir unas particulas temporales, en este caso NaCl y
NH4HCO;3, junto con el polvo metalico de la futura matriz metalica y, después de compactar los materiales
granulosos, estas particulas son retiradas dando lugar a una matriz porosa y es entonces cuando se sinteriza para
obtener la pieza final.

El titanio poroso ayuda a reducir el médulo de Young y por lo tanto el stress-shielding. Aunque estas 2 técnicas
aportan titanio poroso con diferentes propiedades mecénicas y disefio de poro, se trata de comparar ambas
técnicas y ver la mejor opcion.

En ambos procesos los poros obtenidos poseen una rugosidad en la superficie de forma intrinseca, lo que mejora
la adhesion celular e inhibe del ataque de bacterias. Pero lo ideal es encontrar un equilibrio entre las propiedades
mecanicas y la bioactividad del titanio.

En dicho articulo se realizan una serie de tests para evaluar las propiedades mecanicas y la porosidad: método
de Arquimedes, andlisis de imagen, test de compresion uniaxial y una técnica de ultrasonidos. Por otro lado,
también se realizan unas pruebas para ver la respuesta celular.

Fully dense LS SH_Nacl SH_NH,HCO,

LI Bl R e— —

40%100 - 200 pm  40%355 - 500 um

C2C12-GFP cells,
10,000cells/cm?

Murine osteoblast MC3T3E1 cells,
30,000 cells/cm?

9 G
Fully dense Fully dense
LS LS Fully dense

SH_NH,HCO,-40% 100 - 200
SH_NH,HCO,-40% 355 - 500

Long-term cellular studies

SH_NaCl 30%
SH_NaCl 50% SH_NaCl 50%

B €

I Short-term cellular studies I |

SH_NaCl 30%

& -

Cell distribution
at 24h, 48h, and 72h

Cell cytoskeleton at 72h
by inverted fluorescence
microscopy

Cell viability by Alamarblue
at1,4,7, 14 and 21 days
(Absorbance lecture)

Cell adhesion
at 24h, 48h, and 72h

Cell viability by Alamarblue at

72h (fluorescence lecture)

Cell morphology by SEM
at 7, 14, and 21 days

Cell morphology
by SEM at 72h

Figura 5. Esquema de los procesos que se llevan a cabo en los procesos de Loose sintering y Space holder [7].

En estas pruebas celulares se analiza la adhesion celular, la proliferacion de mioblastos, se evalia la respuesta
de los osteoblastos, y ademas se realiza un analisis estadistico.

En los resultados de las pruebas citadas anteriormente, vemos que para el método LS se ha realizado con 2
temperaturas distintas de sinterizado (1000°C y 1100°C). En el caso del SH se ha probado para muestras con
distintas concentraciones de particulas tanto para el NaCl como para el NHsHCO:s.

Como conclusiones obtenemos que, aunque ambas técnicas resultan ser sencillas, econdmicas y féciles para
fabricar materiales porosos, en el método LS el tamafio de los poros son insuficientes para garantizar el
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crecimiento 0seo y para obtener los valores de rigidez adecuados. Las pruebas celulares in-vitro confirman una
adhesion exitosa, es decir, biocompatibilidad y no toxicidad en ambos métodos.

Por otro lado, el uso de SH conlleva un tamafio de poro mas grande con una geometria irregular y una porosidad
interconectada mayor.

Finalmente se obtiene que el método SH con NHsHCO;3 al 40% y con un tamaiio de 100-200 pm ofrece unas
propiedades biomecénicas balanceadas con el comportamiento biofuncional para conseguir osteointegracion y
resolver el fenomeno de stress-shielding.

Torres et al (2014) [8] comparan las técnicas de loose sintering y space holder con NaCl en una concentracion
entre el 40% y el 70%. Los resultados son similares a los anteriores.

Con el método de loose sintering los valores de médulo de Young mas cercanos al hueso se obtuvieron con la
temperatura de sinterizado mas baja y con una porosidad del 41,5%. Para el método de space holder el mejor
resultado se obtuvo para una porosidad del 47%, siendo los resultados mejores que para el método de LS, por lo
que las propiedades mecanicas se mejoraron gracias a la calidad del sinterizado.

Si observamos la geometria del poro vemos que para el método LS estos son mas regulares cuando se disminuye
la temperatura de sinterizado. Por otro lado, en la técnica SH esto ocurre cuando disminuye la fraccion de
volumen del componente spacer.

Rodriguez et al (2020) [9] buscan una alternativa para evitar el stress-shielding y la baja osteointegracion del
titanio. En este trabajo se aplica la tecnologia de femtosecond laser micromachining (FLM) para modificar la
topografia de la superficie de titanio obtenidas por SH (space-holder) para mejorar la osteointegracion.

“Femtosecond laser micromachining es una tecnologia potente y versatil capaz de crear prototipos de
dispositivos o aparatos rapidamente; posee la capacidad tridimensional de reproducir dispositivos fotonicos y
microfluidicos, es ideal para la fabricacion de microsistemas complejos” (Femtosecond Laser Micromachining:
photonic and microfluidic devices in transparent materials. G. Cerullo, R. Ramponi, R. Osellame. 2012) [10].

La morfologia y el tamafio de los poros, el porcentaje de porosidad y la interconectividad de la estructura porosa
tienen un papel importante en la formacion de tejido 6seo a través del implante. Sin embargo, ain no hay
consenso en el didmetro 6ptimo de poro y en el porcentaje de porosidad que maximice el crecimiento dseo. Por
otro lado, los poros mas grandes de 100 micras aseguran los requerimientos necesarios para un correcto
crecimiento, aunque si éstos son demasiado grandes pueden comprometer el comportamiento del implante frente
ala fractura y la fatiga.

Conseguir una buena osteointegracion es importante para favorezcer la adhesion, proliferacion y promover la
diferenciacion entre las células 6seas. Al mismo tiempo, se debe evitar la adhesion y proliferacion de bacterias
que puedan producir infecciones y el fallo del implante. Para conseguir esto se han analizado multitud de técnicas
que se pueden dividir en 2 grupos principales: modificaciones quimicas y modificaciones fisicas.

Las modificaciones quimicas se basan en introducir un recubrimiento en la superficie con elementos que mejoren
la interaccion entre el implante y las células corporales, ademas de ayudar al crecimiento o6seo. Estos
recubrimientos normalmente estan hechos con materiales bioactivos como la hidroxiapatita o el bioglass.

Por otro lado, las modificaciones fisicas se centran en modificar la topografia de la superficie. Dentro de este
grupo encontramos técnicas como el granallado, grabado acido, spray de plasma o procesamiento de superficies
con laser.

Recientemente, se ha empezado a estudiar el efecto que la rugosidad a escala nanométrica podria tener sobre el
rendimiento del implante. Aunque ain no se entiende completamente, se cree que se podria modificar el
comportamiento celular aplicando topografia nanométrica. Se plantea que la capacidad de estas estructuras
nanométricas para reproducir estructuras dseas reside en el comportamiento de las células oseas durante la
osteointegracion. Ademas, la rugosidad y las caracteristicas a esta escala favorecen la mojabilidad de la
superficie lo que ayuda a la adhesion celular.

Entre las distintas tecnologias posibles, FLM nos permite obtener una gran variedad de estructuras superficiales,
desde la nanoescala a la macroescala. Los parametros del proceso deben ser elegidos cuidadosamente con el fin
de obtener la estructura deseada.

En el trabajo del articulo en cuestion se aplica FLM a muestras de titanio porosas fabricadas por el método de
SH (space-holder). El objetivo es obtener una micro-nano estructura jerarquica donde la nanoestructura se
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establece encima de la macroestructura situada en la superficie de la muestra. Esta estructura jerarquica se crea
dentro de los poros generados por la técnica SH. Por lo tanto, la pieza final consta de 3 niveles jerarquicos; macro
poros creados por la SH, junto con microporos y nanoporos obtenidos por el tratamiento laser.

Para realizar el ensayo se fabrico una muestra de titanio completamente denso a través de pulvimetalurgia
convencional, prensado y sinterizado. Por otro lado, se fabricaron muestras de titanio poroso por medio de SH.
Todas las muestras fueron modificadas por FLM.

(a)

(b)

Galvanometer
scanners

Galvanometer
scanners

Figura 6. Maquinaria y equipo para la tecnologia FLM [9].

La porosidad se evalud con analisis de imagen (IA), donde el tamafio y la morfologia de los poros junto con la
rugosidad de la superficie fueron analizados con un microscopio electronico de barrido (SEM) y un microscopio
confocal laser de barrido (CLSM). Tras el tratamiento laser se observo que la superficie esta recubierta por micro
agujeros y micro columnas unidos por pistas simulando el crater de un volcan.

Una vez que se realizaron todas las pruebas se llegd a la conclusion de que el tratamiento laser generd micro
agujeros y micro columnas, ademas de una estructura nanométrica a través de la superficie. En las muestras
porosas de titanio esto ocurri6 tanto en la superficie plana como en los macro poros. En general, la rugosidad de
la superficie aumentd para todas las muestras debido a las modificaciones topograficas de la superficie
provocadas por el tratamiento.

Con el analisis de imagen se observo que el efecto del tratamiento en la porosidad fue mayor en las muestras
densas. En las muestras porosas, el aumento de la porosidad fue atenuado por la presencia de macro poros.
Ademas, se comprobo que el tratamiento de FLM no afecto a la resistencia mecanica de los sustratos porosos
de titanio, aunque si hubo una disminucion en el modulo elastico de las muestras densas de titanio.

La combinacion de las ventajas biomecanicas del titanio poroso y el comportamiento biofuncional de la
superficie modificada mejora el éxito de estos implantes. Hay autores que estan viendo un potencial para la
fabricacion y disefio de implantes dentales porosos modificando su superficie usando FLM.

Ataee, Li y Wen (2019) [11] realizan un estudio comparativo del comportamiento de nanoindentacion,
resistencia al desgaste y biocompatibilidad in vitro de titanio comercialmente puro fabricado por fusion selectiva
laser (SLM) y de titanio 64 (Ti-6Al-4V) fabricado por fusion por haz de electrones (EBM). Ambos son
comparados con el titanio comercialmente puro fundido.

Material Sample Manufacturing method Porosity (%) Pore size (mm) Surface roughness (Ra pm) Microstructure

CP-Ti G2 SIM 69 1.24+0.1 44 Massive martensite [35]
G25 73 1.66+0.1 3.2
G3 72 1.91£0.1 3.2

Tic4 G2 EBM 82 06-1.85 21.1 Acicular martensite [18
G3 85 1.47-1.5 203

CP-Ti Solid Cast Equixed alpha

Figura 7. Comparacion entre el método SLM y el EBM [11].

“Los métodos convencionales de obtencion de valor de dureza de un material se basan en la medida ptica de la
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huella residual que queda sobre la muestra después de aplicar sobre ella una carga normal. Dicha carga se aplica
por medio de un indentador de diamante con una geometria piramidal ... una medida de indentacion se convierte
en nanoindentacion cuando el tamaiio de 1a huella residual es demasiado pequefio para ser resuelto con precision
mediante microscopia optica.” (Sanchez Garrido, O.) [12].

Tanto el titanio fabricado por SLM como el obtenido por EBM exhiben propiedades anisotropicas con modulo
y nano dureza mas reducidos en la direccion transversal. La resistencia al desgaste también es mayor en esta
direccion transversal en ambos casos, siendo significativa en el caso del titanio fabricado por SLM ya que se
observa un 75% menos de altura desgastada durante el nano test. Los valores medios del coeficiente de friccion
son de 0,15 y 0,18 para el titanio comercialmente puro y para el titanio 64 respectivamente.

Por otro lado, la estructura de titanio fabricada por SLM posee mayor viabilidad celular y densidad de adhesion
celular en comparacion con la estructura de EBM. Ademas, aquellas con un tamafio de celda mas grande
muestran una mejoria en dicha adhesion celular.

Las imagenes del microscopio electronico de barrido (SEM) de ambas estructuras indican que el espacio interno
y las superficies ayudan a un ambiente adecuado para la migracion celular, el acoplamiento y la proliferacion.

500 pm 200 pm.

500 fm >
-

Figura 8. Iméagenes SEM de la estructura de SLM y EBM [11].

La estructura de titanio fabricada por SLM con una porosidad del 70% da lugar a unas propiedades mecanicas
mejoradas incluyendo un aumento de la nano dureza y de la resistencia al desgaste, todo ello comparado con el
titanio fundido. El estudio demuestra que la tecnologia SLM es prometedora en la fabricacion de estructuras de
titanio para aplicaciones biomédicas con propiedades mecanicas mejoradas.

Buciumeanu et al (2018) [13] analizan la opcion de una matriz hibrida de Ti6Al4V rellena con PEEK (poli éter
éter cetona). Para ello se analizan muestras de matriz de titanio con agujeros de distintas dimensiones (350, 400,
450, 500 um) fabricadas por fusion selectiva laser (SLM), y posteriormente se impregnan con PEEK aplicando
presion en caliente (HP).

Esta estructura hibrida es sometida a tests tribologicos en una solucién salina. Los resultados indican que al
aumentar la cantidad de PEEK se mejora la resistencia al desgaste, siendo los agujeros de 500 pum los mas
adecuados, ya que fueron los que exhibieron una mejor respuesta al desgaste. Este nuevo disefio parece ser muy
prometedor para producir implantes ortopédicos con excelente biocompatibilidad, con un médulo de Young
mucho mas bajo y con una resistencia al desgaste y a la corrosion mejoradas, todo ello en un ambiente corporal.

Torres et al (2020) [14] proponen que se aplique un recubrimiento de bicapa de cristal bioactivo (bioglass) para
de esa forma evitar el fenomeno de stress-shielding y la baja osteointegracion en las aleaciones metalicas,
especialmente en el titanio. Se analiza substrato de titanio comercialmente puro fabricado por la técnica de space-
holder y recubierto por una bicapa de bioglass 45S5 y bioglass 1393 depositada mediante sedimentacion por
goteo.

Los substratos de titanio se fabricaron con 2 rangos de tamaifio de poro distinto (100-200 pm y 355-500 pm)
junto con 2 porcentajes de porosidad (30 % y 60 %); 4 muestras en total.
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Este recubrimiento bicapa mejora la bioactividad, evaluada por la formacion de compuestos con una ratio Ca/P
similar a la hidroxiapatita (HA) natural del cuerpo, estos resultados son mas favorables para el substrato de 30
% de porosidad y un tamafio de poros de entre 355 y 500 pum.

Si hablamos de las propiedades térmicas entre los diferentes substratos, se observa que el substrato con una
porosidad del 30 % y un rango de tamafio de poro de 355-500 um muestra el mejor resultado en cuanto a
propiedades tribo-mecanicas.

Se puede concluir que el substrato de titanio con 30 % de porosidad con un rango en el tamaio de los poros de
355 a 500 um recubierto con esta bicapa de bioglass 45S5 y 1393 es una combinacion muy adecuada para
implantes, consiguiendo un buen balance biomecanico y biofuncional.

Yetim (2010) [15] investiga el comportamiento al desgaste en muestras de titanio comercialmente puro que son
sometidas a un tratamiento de anodizacion. Las pruebas de desgaste se realizan en aire ambiente y en condiciones
de vacio.

Para el proceso de anodizado las muestras son previamente pulidas, lavadas en agua destilada y grabadas con
acido fluorhidrico con amoniaco. La anodizacion electrolitica se lleva a cabo en una solucion de acido sulfurico
(H2SO4) y acido fosforico (H3PO.) a temperaturas de -3°C y 40°C con un voltaje de 200V y durante 1200
segundos. Las muestras tratadas a -3°C son referidas como anodizadas duras, y las que son tratadas a 40°C se
llaman anodizadas blandas.

Figura 9. Superficie de las muestras tratadas [15].

Las pruebas de desgaste se realizaron mediante un ensayo pin en disco usando una bola de 6xido de aluminio
de 6 mm de didmetro como pin. En la siguiente imagen se muestra el nivel de desgaste de las muestras
anodizadas y las no tratadas.
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Figura 10. Nivel de desgaste entre las muestras no tratadas y las muestras anodizadas [15].

Las conclusiones obtenidas son que después del anodizado se forma una capa porosa de Anatasa y Rutilo, es
decir, estructuras de 6xido de titanio en la superficie. Los picos de difraccion de ambas fases son mas intensos
con la disminucion de la temperatura de anodizado. También se determind que la morfologia, la dureza y el
espesor de la capa de 6xido dependen de la temperatura del proceso, ya que aumentan al reducir la temperatura.

El coeficiente de friccion se redujo en todas las condiciones de desgaste gracias a la capa de 6xido auto lubricante
producida por la anodizacion. Por lo tanto, la resistencia al desgaste del titanio comercialmente puro es mejorada
con la anodizacion en todas las pruebas de desgaste, donde las muestras anodizadas duras exhibieron mejores
propiedades tribologicas que las anodizadas blandas.

En otro estudio llevado a cabo por Toptan et al (2017) [16] se estudia el comportamiento tribologico de titanio
altamente poroso. En este caso las muestras se realizaron con la técnica pulvimetaltrgica de space holder seguida
de un tratamiento anodico. Se realizaron test de tribocorrosion sobre un pin de zirconia con una solucion de
cloruro de sodio. La porosidad media era de entre 22% y 37%.
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Figura 11. Esquema del ensayo de desgaste realizado sobre un pin de zirconia [16].

Los resultados indican que todas las muestras bio funcionalizadas presentaron altos valores de tension de circuito
abierto (OCP) antes, durante y después del deslizamiento, lo que indica una baja tendencia a la corrosion no solo
debido a la resistencia a la corrosion mejorada por las capas de 6xido formadas en la superficie, sino también a
la alta dureza y resistencia al desgaste. El material sufre menos dafio mecéanico y ademas se redujo la abrasion
de terceros cuerpos, lo que también mejora la respuesta tribologica.

Sin embargo, ain se necesitan mas estudios para tener un conocimiento mas profundo del comportamiento
tribologico del titanio poroso con test de tribocorrosion y en simulaciones de interfaz hueso/implante.

Guifion Pina et al (2015) [17] también investigan el comportamiento tribologico y electroquimico de aleaciones
biomédicas de titanio en una solucion salina con fosfato. El estudio se realiza con la aleacion Ti30NbxSn donde
la “x” indica el contenido de estafio que puede ser de 2% o 4%.
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A través de diferentes técnicas mecanicas, electroquimicas y opticas se estudia la influencia de la composicion
quimica, especialmente el contenido en estafio. El ensayo de tribocorrosion se lleva a cabo en un tribometro
conectado a un potenciostato.
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Figura 12. Esquema del ensayo de tribocorrosion [17].

Como conclusiones tenemos que todas las aleaciones de titanio se degradan a través de los mismos mecanismos
de tribocorrosion (disolucion pasiva y deformacion plastica). La ratio de disolucion pasiva incrementa con la
adicion de estafio. Ademas, la corrosion se incrementa durante el desgaste debido a la destruccién mecanica de
la pelicula de 6xido delgada que protege la superficie de titanio. Esta corrosion es mayor en la aleacion de
Ti30Nb4Sn comparado con el Ti30Nb2Sn y el Ti30Nb.

Un contenido de estafio por encima del 2% en la aleacion Ti30NbxSn disminuye la resistencia a la corrosion y
la dureza de la aleacion, lo que implica un incremento grande del desgaste mecénico y por ello, el desgaste de
todas las aleaciones de titanio.

Hay modelos que describen como el desgaste acelera la corrosion bajo condiciones de tribocorrosion como una
funcién de parametros electroquimicos y mecanicos de las aleaciones. Estos predicen exactamente la respuesta
electroquimica y triboelectroquimica de la aleacion Ti30NbxSn estudiada.

Finalmente, segin los resultados del estudio, se puede considerar la aleacion Ti30Nb2Sn mas adecuada bajo
condiciones de corrosion y tribocorrosion.

Mogonye y Scharf (2017) [18] investigan las propiedades y mecanismos del titanio de grano ultrafino auto
acoplado. En el estudio se emplea deformacion plastica grave (SPD), siendo una técnica que se ha desarrollado
en las ultimas 2 décadas para producir estructuras de grano ultrafino (UFG) lo que mejoraria las propiedades
mecanicas. La friccion y las propiedades de desgaste del titanio UFG son comparadas con el titanio de grano
grueso (CG).

Los resultados revelaron que la friccion y las propiedades de desgaste apenas se vieron afectados entre el titanio
CGy el UFG. En cambio, el desgaste por 6xido en ambas superficies fue causa de la micro abrasion y la adhesion
por transferencia de material.

Ademas, no habia correlacion directa con el tamafio de las particulas de desgaste y el tamafio del grano. Por lo
tanto, el titanio UFG no proporciona ninguna resistencia al desgaste adicional comparada con el titanio CG, a
parte del incremento de dureza.

3.3 Implantes de acero Inoxidable

Kurgan (2014) [19] analiza las propiedades mecanicas y microestructurales del acero inoxidable en funcion de
la cantidad de porosidad, fabricado por pulvimetalurgia (PM) con aplicaciones ortopédicas.

Para la obtencion de las muestras se utiliza polvo de acero inoxidable 316L que es prensado en frio (CP) y
posteriormente sinterizado a 3 temperaturas distintas (1200°C, 1250°C y 1300°C) durante 30 minutos en una
atmosfera nitrogenada. Las propiedades mecénicas se determinan mediante test de traccion, fatiga y micro
dureza. Mediante un microscopio electronico de barrido (SEM) y un microscopio de luz optico (LOM) se
observo la formacion de poros y la superficie de fractura.
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Los resultados muestran que la tendencia a la formacion de poros irregulares aumenta con el incremento de
porosidad. Ademas, un aumento en la porosidad disminuye las propiedades mecanicas, siendo la temperatura
de sinterizado un factor clave para disminuir esa porosidad.
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Figura 13. Grafica que representa la porosidad en funcion de la temperatura de sinterizado [19].

La resistencia a traccion y la resistencia a fatiga aumentaron cuando se aumentd la densidad de la pieza
sinterizada. Este incremento de la resistencia a fatiga puede ser atribuido a que los poros son mas pequefios y
ademds estan mas separados. Los poros mas grandes, irregulares y agrupados contribuyen a una zona de
concentracion de tensiones lo que resulta en un fallo prematuro.

Por otro lado, en las muestras de mayor densidad los poros eran mas esféricos y homogéneos, lo que produce
una deformacion pléstica mas homogénea.

Aumentar la densidad de la pieza resulta en una menor fraccion de poros, siendo estos mas pequefios y esféricos.
Segun los resultados de ese estudio, un implante de acero inoxidable 316L fabricado por pulvimetalurgia con
una porosidad al 12,29% tiene las mejores propiedades mecanicas en cuanto a resistencia a traccion, resistencia
a fatiga y microdureza comparado con las otras muestras.

Otro problema que aparece en los implantes de acero inoxidable es el desprendimiento de particulas toxicas,
como el niquel, que pueden afectar a la salud corporal.

Rezaei et al (2020) [20] plantean modificar la superficie del acero inoxidable 316 LVM empleando un
recubrimiento doble, primero una capa densa de hidroxiapatita (HA) y luego una capa superior de HA y
magnesio.

El comportamiento bioldgico de las muestras recubiertas fue evaluado introduciendo las muestras en un fluido
corporal simulado (SBF). Los estudios microestructurales de las muestras tras los test de corrosion mostraron
que el magnesio se degradd formando porosidades, las cuales son regiones adecuadas para el crecimiento del
tejido 6seo. Por otro lado, el doble recubrimiento disminuyé el desprendimiento de elementos toxicos en el
sustrato. Esta doble capa también aumento6 la viabilidad de osteoblastos en el acero.
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Maksimkin et al (2017) [21] realizan un estudio acerca del polietileno de ultra alto peso molecular
(UHMWPE) como material usado en la fabricacion de implantes porosos imitando el tejido 6seo esponjoso.
Para fabricar estos implantes se utilizan distintos métodos como la mezcla de estado s6lido (SSM), termo presion
y lavado en agua subcritica o sobrecalentada. Las muestras fueron estudiadas in vitro e in vivo.

La SSM se realizé con polvo de UHMWPE y cloruro de sodio (NaCl) en condiciones de baja energia; la termo
presion se llevo a cabo bajo una carga de 70MPa a una temperatura de 180°C, y finalmente se lavd en agua
subcritica a una temperatura de 120°C y una presion de 250bar para eliminar la sal. El agua absorbida por los
poros fue retirada con un secado a 70°C durante 1 hora.

T=180°C a)
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Figura 14. Esquema del proceso de fabricacion de UHMWPE [21].

Los resultados muestran que los poros de la matriz de polietileno estan abiertos e interconectados. El porcentaje
de porosidad obtenido fue de 79 + 2% y el tamafio de los poros estaba en un rango entre 80 y 700um. El
UHMWPE poroso se puede caracterizar como un material biocompatible, siendo capaz de simular la
macroescala de diferentes tejidos 6seos. La funcionalidad de estos implantes reside en la fijacion de la matriz en
el hueso dafado a través del crecimiento del tejido conectivo por los poros, lo que asegura el mantenimiento de
la movilidad.

Por lo tanto, este tipo de matriz se puede usar para la fabricacion de implantes médicos, aunque se recomienda
reforzar la matriz de UHMWPE para lograr que las propiedades mecénicas se asemejen al hueso cortical.

Fernandez-Ronco, Kluge, Krieg, Rodriguez-Rojo, Andreatta, Luginbuehl, Mazzotti y Sague (2014) [22]
realizaron un estudio con implantes de polietileno de ultra alto peso molecular (UHMWPE) y con una técnica
novedosa llamada precipitacion supercritica in situ (SCisP) que se emplea para obtener una mezcla de
UHMWPE con vitamina E (UHMWPEVvit) y un derivado del acido hialurénico (HA), donde el precipitado de
acido hialurénico se introduce por la matriz porosa.

Esta técnica consiste en colocar la matriz porosa del material seleccionado en un recipiente cilindrico a presion
conectado con una valvula de seis puertos. Esta valvula permite inyectar el compuesto en el interior, en este caso
un derivado del HA.

26
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Figura 15. Diagrama de flujo del proceso de SCisP [22].

En los resultados obtenidos vemos que el método de SCisP reduce el niimero de pasos del proceso y el tiempo
de procesado. Si lo comparamos con otros tratamientos como la impregnacion, vemos que la precipitacion es
mas rapida convirtiendo el SCisP en una tecnologia altamente flexible con respecto a la cantidad que se quiera
introducir en la estructura porosa. También se ha observado una buena combinacion entre el UHMWPEvit y el
derivado de HA que de otro modo seria mas dificil de conseguir.

La incorporacion del 4cido hialurénico mejora la mojabilidad del implante y mejora sus propiedades
tribologicas, confirmado en la reduccion del coeficiente de friccion y del desgaste comparado con el
UHMWPEVit. Es por ello por lo que también se reducen el nimero de particulas desprendidas del desgaste.

Este estudio ayuda a asentar las bases de esta técnica, siendo muy prometedora para implantes in vivo pudiendo
aumentar la esperanza de vida de la prétesis y mejorando las necesidades del paciente.
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Figura 16. Comparacion del desgaste del UHMWPEvit con y sin hidroxiapatita [22].

Petersmann, Spoerk, Van De Steene, Ucal, Wiener, Pinter y Arbeiter (2020) [23] realizan una comparacion entre
diferentes materiales poliméricos; polieter etercetona (PEEK), poliactida (PLA), polimetacrilato de metilo
(PMMA), politereftalato de etileno modificado con glicol (PETG), fluoruro de polivinilideno (PVDF) y
polipropileno (PP) obtenidos todos por medio de fabricacion aditiva (AM), concretamente en procesos basados
en extrusion del material.

Entre los resultados obtenidos, el nivel de porosidad mas alto corresponde al del PEEK (1,18%) mientras que el

resto de los materiales estan en el rango de 0,07% y 0,2%. Esto explica que sus valores de resistencia sean
significativamente mayores ademas de que también posee una elevada rigidez, lo que lo convierte en un material
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adecuado para implantologia.
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Figura 17. Pentagono de caracteristicas para distintos tipos de polimeros [23].
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El interés en las artroplastias de pares de friccion ceramico-ceramico (CoC) estd aumentando en los
ultimos afios debido a la osteolisis que se produce en los de tipo metal-polietileno (MoP) y a la metalosis asociada
a las articulaciones de tipo metal-metal (MoM).

“La metalosis se define como una corrosion debida a la erosion de los componentes metalicos, que producen
particulas que inducen una reaccion de hipersensibilidad. Generalmente es asintomatica y la aparicion de dolor
o rigidez se debe al aflojamiento secundario de la prétesis” (Metalosis como causa de dolor e inflamacion en un
paciente con protesis de rodilla: descripcion de un caso. Pescador et al. 2015) [24].

“Los pares ceramica-ceramica se han empleado desde los afios setenta y han tenido una evolucion historica muy
interesante donde las mejoras tecnoldgicas en la mezcla y fabricacion de sus compuestos quimicos y procesos
termodinamicos, el disefio y la mejor comprension del funcionamiento de los sistemas <<cono morse>> han
formado parte fundamental en el buen funcionamiento clinico” (Tribologia moderna en artroplastia total de
cadera: pros y contras. Gomez-Garcia, F. 2014) [25].
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Figura 18. Generaciones historicas en el uso de la alimina [25].

Entre los ceramicos mas usados tenemos la aliimina u 6xido de aluminio y la zirconia u 6xido de zirconio.

Jenabzadeh, Pearce y Walter (2012) [26] analizan la situacion de los implantes de cadera ceramicos. La aliimina,
posee una estructura cristalina en su mayoria romboédrica. El proceso habitual de formacion consiste en mezclar
polvo fino de alimina junto con agua y un aglutinante inorganico; seguidamente la mezcla se presiona en un
molde para obtener la forma deseada. Esta es entonces tratada térmicamente por sinterizacion a alta presion y
por un método de calor conocido como proceso isostatico en caliente (HIP) para evaporar el agua y el aglutinante
en el interior de la pieza. La microestructura final depende de la calidad y pureza del polvo ceramico inicial, la
precision del proceso de sinterizado, la maxima temperatura alcanzada y la duracion de los tratamientos
térmicos.

Las propiedades mecanicas dependen de su pureza, porosidad, tamafio de grano y distribucion. El modulo de
Young de la altimina es 300 veces superior al del hueso esponjoso.

La zirconia se introdujo en la fabricacion de cabezas de fémur para la artroplastia de cadera debido a su mayor
resistencia y tenacidad, lo que reduce el riesgo de fractura. La zirconia tiene una estructura monocristalina a
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temperatura ambiente, pero cuando se calienta a 1100°C cambia a una estructura tetragonal con un volumen mas
pequeio. En este cambio de fase se produce una disminucion de las propiedades mecanicas de la zirconia por la
aparicion de grietas. Para evitarlo se afiade 6xido de itrio (Y203) en un 2% - 3% dando lugar a zirconia
policristalina tetragonal estabilizada con itrio (Y-TZP) la cual presenta un tamafio de grano fino y ofrece las
mejores propiedades mecanicas.

La dureza de la zirconia es mas baja que la de la aliimina, pero es mayor que cualquier otra bio-aleacion conocida.
Una articulacion zirconia-alimina o zirconia-zirconia produce gran desgaste in vitro.

A partir de esto se desarrolld una mezcla de 6xidos ceramicos combinando las propiedades tribologicas de la
alimina y las propiedades mecanicas de la zirconia estabilizada con itrio. Esta mezcla contiene entre un 40% y
un 80% de zirconia y posee una ratio de desgaste similar al de la alimina.

Las articulaciones ceramica-ceramica son muy suaves, con una aspereza nanométrica y un alto grado de
esfericidad. Debido a la fragilidad de los ceramicos, afios atras, los cirujanos no querian usarlos por el riesgo de
fractura con el paso del tiempo; pero actualmente, con los desarrollos y avances obtenidos, el riesgo es muy bajo.

Hay estudios de desgaste que muestran que las articulaciones CoC tienen la ratio mas bajo de desgaste por debajo
de cualquier otra articulacion. Las propiedades tribologicas de la alimina son excepcionales con una ratio de
desgaste 4000 veces mas bajo que la del par de friccion metal-polietileno.

Las excelentes caracteristicas de friccion son debidas en parte a la alta mojabilidad debido a la superficie
hidrofilica y al fluido lubricante, el cual minimiza el desgaste por adhesion. Por otro lado, la ratio de ostedlisis
en articulaciones CoC es mucho mas bajo que el de MoP (1.4% frente a 30.5% durante 8 afios).

Estas caracteristicas aumentan la demanda de protesis ceramicas, especialmente en pacientes jovenes, ya que la
duracion es mayor y produce menos osteolisis que otras articulaciones.

Existe un “chirrido” asociado con las articulaciones ceramica-ceramica, sobre todo con la de cadera, definido
como un sonido agudo y audible que tiene lugar con el movimiento de dicha articulaciéon. Lo normal, cuando
aparece este ruido, es que el paciente no experimente dolor y la funcionalidad del implante no se vea afectada.
En estos casos los componentes estan bien colocados y apenas se produce desgaste. Por otro lado, hay raras
veces en las que el paciente experimenta dolor pudiendo afectar a la funcionalidad del dispositivo, lo que esta
asociado con un alto desgaste.

La ratio de desgaste en las articulaciones ceramicas de cadera que padecen ese “chirrido” es de 2.9 mm? por afio
en la cabeza femoral y 3.4 mm? por afio en el acetibulo. Con la ausencia de este sonido tenemos una ratio de 0.1
mm? y 0.04 mm?® por afio respectivamente. Sin embargo, esa cantidad de desgaste sigue siendo baja comparada
con la del polietileno.

Es cierto que los ceramicos son mas caros que otras articulaciones. Hay quien argumenta que la longevidad que
estos ofrecen justifica su uso, especialmente en pacientes jovenes, y hay quien asegura que su uso es inapropiado.

En este articulo se recomiendan las articulaciones ceramicas para pacientes jovenes que requieran de una
artroplastia de cadera o aquellos que desean volver a realizar una alta actividad deportiva. El éxito de estas
articulaciones con par de friccion ceramico-ceramico reside en el desarrollo de estos materiales y su fabricacion.



6 OTROS IMPLANTES

Ademas de los implantes articulares existen otros implantes en los que la porosidad también tiene un
papel importante, ya sea en su funcionalidad o sus propiedades tribologicas.

Baino (2018) [27] indica que para remplazar la cavidad ocular se suelen utilizar implantes ceramicos. En su
estudio se plantea un nuevo material vitroceramico (glass-ceramic), siendo prometedor y mas barato que los
implantes orbitales poliméricos o ceramicos bioinertes ya existentes.

a
Conjunctiva

Orbital implant Extraocular
(porous sphere) muscles

Aesthetic ocular
prosthesis

 ——

Bone

Figura 19. Implante de la cavidad ocular [27].

Los materiales que componen estos implantes son wollastonita y silicato calcico principalmente. La wollastonita
es una fase altamente biocompatible y es adecuada para diversos implantes. El analisis de tomografia micro
computarizada permitio cuantificar los principales pardmetros microestructurales y confirmo que el implante
vitroceramico tenia una excelente interconectividad porosa con un 95% de sus poros abiertos.

Figura 20. Imagenes de la interconectividad de los poros en los implantes oculares [27].

Estos implantes ceramicos, fabricados por replicacion de espuma, mostraron una arquitectura porosa
tridimensional formada por macro poros adecuada para el crecimiento del tejido fibrovascular. También poseian
una resistencia mecéanica adecuada lo que permite una manipulacion segura durante la cirugia. Finalmente se
descubri6 una excelente estabilidad en fluido corporal simulado. Todo esto apoya la idoneidad de producir este
material vitroceramico como implante orbital permanente.

Baino, Falvo, Gautier, Faga, Vitale-Brovarone y Catapano (2018) [28] también tratan los materiales
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vitroceramicos como implantes orbitales, siendo estos fabricados por el método de replicacion de espuma.

Bioactive glass  PVA
’\ r\
o . Coating Drying Sintering
°fl(’)“a’r‘:: N — ——— Greenbody ———  Scaffold
Slurry

Figura 21. Esquema del proceso de fabricacion de implantes oculares con espuma de poliuretano [28].

Se estimaron 6 factores clave que tienen influencia en la respuesta clinica: la porosidad total, la interconectividad
porosa, la distribucion del tamaiio de los poros, la ratio superficie / volumen, la densidad de conectividad y el
grado de anisotropia.

Se observd que los implantes vitroceramicos muestran una rugosidad superficial més baja comparados con el
implante comercial de aliimina que actualmente es el dispositivo con menor ratio de complicacion entre los
implantes oculares ceramicos del mercado. Esto es clave, ya que una superficie mas suave evita el riesgo de
abrasion tras la cirugia o la necesidad de una revision quirurgica.

Realizar un andlisis entre los implantes orbitales experimentales y comerciales, como el efecto de las
caracteristicas porosas y la rugosidad de la superficie, puede ayudar a los investigadores y cirujanos a desarrollar
nuevos materiales adecuados para implantologia ocular.



7 TABLA RESUMEN DE LOS IMPLANTES
ANALIZADOS

En la siguiente tabla se realiza un resumen de las posibles articulaciones artificiales que se han revisado
en este trabajo; se incluye el material del implante o el par de friccion, el proceso de fabricacion y el efecto o la
influencia que la porosidad tiene en €l.

Tipo de Proceso de
implante o Par de friccion ., Influencia de la porosidad
. . fabricacion
articulacion
Aleacion - AM: Fusion Sep roduce‘ una perdlde} de masa
. Metal/polietileno o del polietileno debido al
CrCo/polictileno (MoP) selectiva ldser comportamiento abrasivo de los
(UHMWPE) (SLM) p :
poros superficiales.
Loose sinterin El tamafio de los poros no
Metal/Metal £ garantiza un buen crecimiento
(LS) . . .
0seo, ni una rigidez adecuada.
En este caso, el tamafio de los
poros ofrece un comportamiento
Titanio Metal/Metal Space holder (SH) balanceado de las propiedades
biologicas y mecanicas.
Se obtienen estructuras nano
FemtoSecond laser .
: o porosas por toda la matriz del
Metal/Metal micromachining . .
implante lo que mejora el
(FLM) : o
comportamiento bioldgico.
Ti6AI4V con Mot SLM + prensado Res‘;‘rfsfrr:sejd"era;é%al desggsw
PEEK en caliente (HP) para p Hmy €
moddulo de Young es mas bajo.
I . Buen balance biomecanico y
Titanio + bicapa . .
. Space holder + funcional con una porosidad del
de bioglass 45S5 Metal . o ~
1393 recubrimiento 30% y un rango del tamafio de
los poros de 355 a 500 um.
A mayor temperatura de
sinterizado (1300°C) se obtienen
niveles de porosidad mas bajos,
Acero inoxidable Metal Prensado en frio siendo la densidad de la pieza
316L (CP) + sinterizado menor y se consiguen mejores
propiedades mecénicas
(resistencia a traccion, a fatiga'y
microdureza).
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Tabla resumen de los implantes analizados

Acero inoxidable
316LVM +

El magnesio se degrada
formando porosidades que
ayudan al crecimiento del tejido

Hidroxiapatita y Metal/polietileno No se especifica o6seo. También se reduce la
magnesio liberacion de elementos toxicos
del sustrato.
Mezcla de estado Poros abiertos e interconectados
UHMWPE Polietileno solido (SSM) y con una porosidad en tomo al
fermo bresion 80% y un rango del tamaiio de
p poros de 80 a 700 um.
El acido hialurénico introducido
. Precipitacion en la matriz porosa mejora la
éggx\igﬁggico Polietileno supercritica in situ | mojabilidad y las propiedades
(SCisP) tribologicas, también se reduce
el desprendimiento de particulas.
Buena resistencia al desgaste por
friccion debido a la alta
Zirconia (40- Cerdmico/cerimico Sinterizado + mojabilidad por la superficie
80%) + Aliimina (CoC) proceso isostatico hidrofilica y al lubricante.
0

en caliente (HIP)

Ademas, la ratio de osteolisis en
articulaciones CoC es menor que
en articulaciones MoP.

Tabla 2. Tabla resumen de los implantes analizados junto con su proceso de fabricacion y su
influencia en la porosidad.




8 CONCLUSION Y TRABAJOS FUTUROS

La porosidad juega un papel importante en implantologia que no hay que menospreciar; se observa que
dependiendo del material con el que esté fabricado el implante, nos interesa un nivel de porosidad u otro. Nos
interesa conseguir un nivel de porosidad con el que consigamos un balance equilibrado entre las propiedades
mecénicas (funcionamiento a corto plazo) y bioldgicas (funcionamiento a largo plazo).

En general, para los materiales metalicos nos interesa un nivel bajo de porosidad debido a que estos son muy
abrasivos. Pero tampoco interesa una porosidad nula ya que con ella obtenemos una pieza mas ligera, lo que
reduce el modulo de Young del implante para asimilarse al del hueso.

En el caso de los polimeros, no existe ese desgaste tan agresivo por abrasion. Por ello se busca un nivel de
porosidad mas elevado que en el caso de los metales, siempre que no afecte de forma significante a las
propiedades mecanicas y buscando mejorar las propiedades biologicas.

En los ceramicos la superficie de contacto es suave, siendo su porcentaje de ostedlisis de menos del 5%, lo que
favorece la busqueda de alta porosidad para conseguir una superficie hidratada y reducir su desgaste por friccion.

Una vez que se han discutido los efectos de la porosidad, cabe mencionar que otros pardmetros iguales o mas
importantes tienen lugar en la decision de elegir un material u otro. Algunos de estos parametros son el coste del
material, el coste del proceso de fabricacion, las propiedades mecanicas y bioldgicas, otros efectos del implante
o la situacion y edad del paciente entre otros.

En las futuras décadas se espera una evolucion tecnologica, ya sea de los materiales con los que se fabrican los
implantes o de los procesos de fabricacion.

Ibrahim et al (2017) [29] realizan un repaso de los biomateriales y las técnicas mas vanguardistas. Estas tienen
el fin de mejorar la durabilidad, el mecanismo tribologico o la resistencia a la corrosion entre otros

Acero inoxidable sin niquel

Por parte de los aceros inoxidables, nuevos desarrollos han dado lugar al acero inoxidable sin niquel (ASTM
F2229). Para ello se ha sustituido el niquel por nitrégeno, que actiia como un estabilizador de la fase austenitica
y es menos peligroso, ya que no hay riesgo de desprendimiento de iones de niquel. Esta nueva aleacion tiene un
gran potencial en aplicaciones biomédicas, pero aun se necesitan mas estudios que evaluen sus propiedades
completamente.

Aleaciones de titanio hipoalergénicas

Existen casos en los que el aluminio y el vanadio dan lugar a reacciones alérgicas en el cuerpo, se ha propuesto
remplazar estos elementos por zirconio, tantalo y molibdeno que son mas seguros para la salud. Se han
desarrollado aleaciones libres de alergias como el Til5Zr4Nb2Ta o el TiSAI2-5Fe, sin embargo, estas contienen
elementos con distinto peso especifico y punto de fusion, por lo que se requieren procesos de fabricacién mas
avanzados.

Aleaciones metalicas amorfas (Bulk Metallic Glass, BMG)

Recientemente se han desarrollado aleaciones con metales en fase amorfa. Estas se caracterizan por poseer unas
propiedades mecanicas superiores y una excelente respuesta al desgaste y comportamiento corrosivo. La
limitacion de esta tecnologia se encuentra en el tamafio, ya que hasta la fecha solo se pueden fabricar piezas de
unos pocos centimetros. Pero existen diferentes técnicas prometedoras como la implantacion de iones, la
electrodeposicion o la aleacion mecanica con las que se podria aumentar el tamafio de dichas aleaciones.
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Figura 22. Representacion historica de las aleaciones metalicas amorfas [29].

Dentro de estos sistemas amorfos, los que tendrian mayor repercusion en aplicaciones biomédicas son los
basados en hierro, en titanio y en zirconio.

Nuevas técnicas de tratamiento superficial

Los investigadores han desarrollado nuevas tecnologias como la deposicion fisica de vapor (PVD), técnica sol-
gel, spray de plasma, tecnologia de revestimiento laser (LCT) o la oxidacion electrolitica plasmatica (PEO).
Todas ellas son tratamientos superficiales que se aplicarian al sustrato metalico del implante, donde el principal
interés es conseguir un revestimiento bioceramico en la superficie, ya sea hidroxiapatita o bioglass. De esta
forma se obtendria una mejor bioactividad celular y por otro lado se evitaria el desprendimiento de iones.
Actualmente solo la tecnologia de spray de plasma esta aprobada por la Administracion de Medicamentos y
Alimentos (FDA); el resto requieren mas avances y estudios.



ANEXO 1: RESULTADOS EXPERIMENTALES DE
TRABAJOS REALIZADOS CON LA US

A continuacion, se analizan una serie de trabajos realizados por alumnos de la universidad de Sevilla. El
objetivo de estos trabajos es mejorar la osteointegracion del titanio aplicando una serie de tratamientos al sustrato
metalico, de forma que se obtenga un equilibrio entre comportamiento biomecanico y biofuncional.

Caso 1: Modificacion superficial de titanio poroso mediante ataque quimico
para mejorar su osteointegracion

Este primer estudio llevado a cabo por Ana Dominguez Roman [30], consistio en la fabricacion de sustratos de
titanio macizos y porosos, seguido de un ataque quimico y su caracterizacion.

Para la fabricacion del titanio poroso se emplea la técnica de espaciadores (Space-holder), teniendo bicarbonato
de amonio como elemento espaciador. La siguiente tabla resume los procesos que se han seguido en dicho
estudio.

Polvos de BA Mezcla de Eliminacidn de . P
[NH,HCO,) e Prensado BA Desbaste Pulido Limpieza US

h 4

Polvos de Ti c.p.

= - Método de
Método geométrico FrepmziE SEM Confocal Ensayo de US Ensayo de rayado y desgaste

FABRICACION DEL ACIDO Y ATAQUE QUIMICO POR GOTEO

CARACTERIZACION DE LAS MUESTRAS ATACADAS QUIMICAMENTE

SEM Confocal Ensayo de rayado y desgaste

EVALUACION DE LOS RESULTADOS

Figura 23. Esquema de los procesos (Casol) [30].

Las particulas de bicarbonato de amonio son tamizadas obteniendo 2 tamafios de poro distintos (100-200 pm y
355-500 pm).

La fabricacion del titanio poroso se resume en el siguiente esquema, donde se fabrican probetas de 30%, 40%,
50% y 60% en volumen de porosidad.
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Figura 24. Esquema de la fabricacion del titanio poroso (Caso 1) [30].

Caso 1: Resultados y discusion

Analisis microestructural
A) Método geométrico

Midiendo el diametro y la altura de las probetas antes y después del sinterizado y calculando la diferencia de
didmetro, altura y volumen se observa que todas las porosidades disminuyen y las densidades aumentan tras

dicho proceso de sinterizado. En las probetas con 30% de porosidad y un espaciador de 100-200 pm tiene lugar
la mayor reduccion de porosidad.

80
70
60
50
40
30
20
10

0

Porosidad (%)

M En verde

MW Sinterizado

Figura 25. Diferencia de porosidad antes y después del sinterizado (Caso 1) [30].
B) Meétodo de Arquimedes

Se vuelve a calcular la porosidad con el principio de Arquimedes corroborando los resultados anteriores,
obteniéndose una porosidad cerrada, una porosidad interconectada y una porosidad total que es la suma de las
anteriores. Viendo los resultados se puede observar que la porosidad interconectada es la que mas peso tiene en
el sustrato, lo que favorece el crecimiento del hueso por su interior.
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Figura 26. Porosidad total e interconectada de las muestras (Caso 1) [30].
C) Microscopia SEM

Las micrografias SEM de las probetas macizas muestran un nivel escaso de porosidad, los poros tienen un

tamarfio medio inferior a 1 pm. Por otro lado, se observan particulas blancas causadas por el abrasivo utilizado
en el proceso de pulido.

(b)

Figura 27. Imagenes SEM de muestras macizas (Caso 1) [30].

En las micrografias SEM de las probetas porosas se observa baja porosidad en las zonas planas y una superficie
muy rugosa en el interior de los poros, lo que favorece la osteointegracion.
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A.
30 %vol.
100-200 pm

Figura 28. Imagenes SEM de muestra con un 30% de porosidad y un tamaio de poro
de 100-200 micras (Caso 1) [30].

D) Microscopia confocal

Se ha analizado la topografia de las probetas antes y después del ataque quimico para ver el grado de rugosidad
superficial, tanto de la matriz en si como de los macroporos.

En la topografia de la matriz se observan microporos obtenidos del proceso de fabricacion (sinterizado).

(a) (b)

Figura 29. Microscopia confocal de la superficie de muestras macizas (Caso 1) [30].

Por otro lado, en la topografia de las zonas de los macroporos se pueden ver diferencias de rugosidad entre
macroporos generados por el espaciador (borde irregular) y los microporos generados por el proceso de
fabricacion (poro liso).
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Figura 30. Microscopia confocal de muestras con porosidad 30% y 40% (Caso 1) [30].

Como resultado se obtiene que la rugosidad de la zona plana aumenta con la fraccion de volumen del elemento
espaciador, siendo los sustratos de 60% los de mayor porosidad. Si hablamos del tamatfio del espaciador, las
probetas de 100-200 pum presentan mayor rugosidad que las de 355-500 um.

Comportamiento macromecanico

Se realiza un ensayo de ultrasonidos no destructivo para obtener el modulo de Young de las muestras. Se observa
que éste disminuye a medida que aumenta la porosidad llegando a obtener un valor de 40 GPa.

Las muestras con mayor porosidad interconectada ven sus propiedades mecanicas disminuidas (100-200 um al
50% y al 60% y 355-500 um al 50% y al 60%), por lo que es necesario encontrar un equilibrio biomecanico y
biofuncional en cuanto a porosidad interconectada y propiedades mecanicas.

Analisis microestructural con ataque quimico
Se realiza una modificacion superficial mediante ataque quimico por goteo y se vuelven a analizar las muestras.
A) Microscopia SEM

En la muestra maciza se puede ver que el ataque quimico ha revelado limites de grano del titanio, también se
observa porosidad residual en el interior de los granos. A mayor magnificacion se pueden ver piramides
irregulares por toda la superficie.
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Figura 31. Imagenes SEM de muestras macizas tras el ataque quimico (Caso 1) [30].

En las muestras porosas encontramos 1o mismo; ademas las paredes interiores de los macroporos mantienen su
topografia original. Esto indica que el ataque ha sido suave y preferentemente superficial.

B.
40 %vol.
100-200 pm

Figura 32. Imagenes SEM de la muestra con 40% de porosidad y 100-200 micras de
tamarfio de grano tras el ataque quimico (Caso 1) [30].

B) Microscopia confocal

Al volver a realizar otro estudio topografico en las muestras atacadas se observa que la rugosidad aumenta de
forma considerable. Aparece una rugosidad homogénea en toda la superficie y aparecen mesetas escalonadas.
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Figura 33. Microscopia confocal de las muestras con 50% y 60% de porosidad antes y
después del ataque quimico (Caso 1) [30].

Como era de esperar se obtiene mayor rugosidad en las zonas porosas respecto a las planas. Por otro lado, los
contornos de los macroporos son menos rugosos debido a la retirada de material provocada por el ataque
quimico. En cuanto al tamafio del espaciador, las muestras de 100-200 pm presentan valores de rugosidad mas
altos.

Comportamiento tribomecanico

A) Ensayo de rayado

Se realiza en ensayo de rayado o Scratch, obteniendo valores de rugosidad y de resistencia al rayado de las
probetas macizas y porosas antes y después del ataque quimico.
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Figura 34. Resultados del ensayo de rayado (Caso 1) [30].
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Viendo la prepalpacion, se observa la mayor heterogeneidad de las muestras porosas por encima de la maciza;
esto se debe a la porosidad que estas presentan. Después del ataque, la muestra porosa muestra mayor
penetracion, confirmando una rugosidad mas acusada.

En el proceso de postpalpacion vemos que los perfiles tienen mayor penetracion comparados con la
prepalpacion, debido al surco generado por el ensayo. En las muestras porosas es mas notorio debido a que el
ataque compromete la integridad estructural de la matriz, por lo que la resistencia a la penetracion se ve
disminuida.

Por 1ltimo, la diferencia entre los perfiles de scratch y postpalpacion dan lugar a la recuperacion elastica de la
muestra. Dicha recuperacion elastica aumenta con la porosidad.

B) Ensayo de desgaste

Se realiza un ensayo de desgaste con la ayuda de un tribometro de tipo ball-on-disk, donde las probetas se
someten a rozamiento con una esfera de alimina. Se calcula la pérdida de masa, el ancho de surco y la
profundidad del surco (LVDT).
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Figura 35. Imagenes y resultados del ensayo de desgaste (Caso 1) [30].

La muestra maciza es la que presenta un mayor ancho de surco, debido a que la ausencia de porosidad da lugar
a un mayor contacto de la superficie entre la esfera y la probeta.

En la muestra atacada observamos un ancho de surco mayor que la muestra sin atacar debido a que el ataque
quimico disminuye las propiedades mecénicas de resistencia.
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Conclusion

El ataque quimico genera mas rugosidad en la superficie y en el interior de los poros, mejorando la
osteointegracion. La muestra con un 50% de porosidad y un tamaiio de espaciador de 100-200 pm es la que
presenta mejor equilibrio con un médulo de Young reducido para evitar el apantallamiento de tensiones (stress
shielding) y una rugosidad que favorece el comportamiento biofuncional.

Caso 2: Recubrimiento e infiltracion de discos de titanio poroso con vidrio
bioactivo

Este estudio lo realizé José Antonio Montiel Anaya [31] y tiene como objetivo evaluar el comportamiento de
recubrimientos de vidrio bioactivo realizados sobre titanio poroso y macizo.

La fabricacion de los sustratos porosos de titanio es similar al caso anterior. En el siguiente esquema se muestra
un resumen de todos los procesos llevados a cabo en el estudio. A diferencia del caso anterior, el ataque quimico
se sustituye por el recubrimiento de bioglass.

FOIVO ae
c.p Polvos zm

de B.A Fabricacion de

(NH4C04) substratos:
100-200 pm

Metodo Geémetrico
Método Arquimedes

Analisis de imagenes

Caracterizacién
microestructural

Macrofotografia

Microscopia Confocal

Caracterizacio
n de

Substratos
Caracterizacién
Comportamiento

Comportamiento micromecanico
(Ensayos de microdureza)

i) o . -
e | Caracterizacién del Recubrimiento (0.2 g de Bioglass

Ensayos Compresién

Ultrasonidos

Ensayos de rayado

Ensayos de Desgaste

con 0.2 ml de etanol

Deposicion del

Recubrimiento BG m
45551393

Evaluacion de
Resultados

Figura 36. Esquema de los procesos (Caso 2) [31].

El recubrimiento se fabrica mezclando 0,2 gramos de vidrio bioactivo 45S5 junto con 20 mL de etanol en un
vaso de precipitado. Posteriormente se pasa por un proceso de ultrasonidos durante 15 minutos. Este liquido se
deposita gota a gota cubriendo toda la superficie. Este paso se repite 3 veces con un reposo de 24 horas entre
cada capa. Finalmente se somete a un tratamiento térmico que permite la adherencia entre el titanio y las
particulas de vidrio bioactivo.

Caso 2: Resultados y discusion



47 Anexo 1: Resultados experimentales de trabajos realizados con la US

Analisis microestructural
A) Meétodo geométrico

Tras medir el diametro, la altura, el volumen, la densidad y la porosidad antes y después a la sinterizacion, se
puede observar una contraccion en los valores de altura, didmetro y volumen. Este hecho es mas notorio en las
muestras con el tamafio de espaciador mas pequefio debido a que hay mds superficie total de poros de
bicarbonato de amonio durante el sinterizado.

La densidad aumenta con la sinterizacion, disminuyendo la porosidad ya que las particulas estan mas compactas.

Ti MACIZA

Tamaiio de Parametros Geométricos
Espaciador
D(mm) Error | H{mm) Error | V (mm3)
1300 MPa ANTES 12,08t 0,01 557t ()11 638,38
SINTERIZADA 11,63+ 0,01 5,51+ 0,01 585,33
CONTRACCION 3,73% 1,08% 8,31%
800 MPa ANTES 12,05+ 0,01 5,96t 0,03 680,44
SINTERIZADA 11,45+ 0,02 5,80t 0,05 596,54
CONTRACCION 5,03% 2,79% 12,33%

Figura 37. Tabla resultado del método geométrico en las muestras macizas (Caso 2) [31].

50% 60%

Espaciador Parametros Geometricos Parametros Geometricos
D(mm) Error | Himm) Error | V(mm3) | D(mm) Error | H{mm) | Error V (mm3)
100-200 ANTES 12,03+ 0,01 4,69t 0,03 533 | 12,00+ 0,03 4,60+ 0,02 519,57
SINTERIZADA 11,38+ 0,05 4,47+ 0,04 455 | 11,43+ 0,02 4,42+ 0,01 453,60
CONTRACCION 5,38% 4,69% 14,67% @ 4,75% 3,77% 12,70%
355-500 ANTES 12,05+ 0,01 4,75t 0,03 542 | 12,05+ 0,02 5,05t 0,02 575,87
SINTERIZADA 11,76x 0,04 4,83t 0,05 525 | 11,98+ 0,06 4,72+ 0,03 532,04
CONTRACCION 2,35% -1,54% 3,18% | 0,61% 6,47% 7,61%

Figura 38. Tabla resultado del método geométrico en las muestras con 50% y 60% de porosidad (Caso 2) [31].
B) Método de Arquimedes
Se calcula la porosidad interconectada, la porosidad cerrada y la porosidad total, y se observa una disminucion

de la densidad al aumentar la porosidad. En ambos métodos, geométrico y por Arquimedes, se produce un
aumento de la densidad tras la sinterizacion.
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N Porosidad Total Densidad Sinterizada arquimedes
== Densidad Verde D ensidad Sinterizada

Figura 39. Gréafico de porosidades y densidades (Caso 2) [31].
C) Andlisis de imagen

De las imagenes obtenidas se puede ver que en los sustratos hay dos tipos de poros. Por un lado, los poros
pequeiios producidos por los procesos de compactacion y sinterizacion que son poros mas esféricos y de menor
didmetro. Por otro lado, tenemos poros mas grandes creados por el espaciador; estos son de mayor didmetro y
mas irregulares. Ademas, es la porosidad interconectada que se busca para favorecer la osteointegracion.

-

e

50% 355-500 60% 100 -200

Figura 40. Imagenes de los poros de las distintas muestras (Caso 2) [31].

Comportamiento tribomecanico
A) Ensayo de microindentacion

Con este ensayo se obtienen valores de microdureza, siendo mayores en la muestra maciza y va reduciéndose
hasta las de mayor porosidad. Viendo individualmente cada muestra se observa que la dureza aumenta al
aumentar el tamafio del espaciador.
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MICROINDENTACIONES

SUBSTRATO Microdureza : HV 1

Valor dureza Error
Maciza 800 521,71+ 15
30% 100-200 581,29+ 100
30% 355-500 386,95+ 200
40% 100-200 314,96+ 100
40% 355-500 429,54+ 100
50% 100-200 301,34+ 100
50% 355-500 401,23+ 73
60% 100-200 118,15+ 100
60% 355-500 371,53% 19

Figura 41. Resultados de la prueba de dureza (Caso 2) [31].

B) Ensayo de rayado

El perfil de rugosidad es distinto para tamafios de poro de 100-200 pm y de 355-500 pm, siendo mayor en estos
ultimos. En general, los valores de rugosidad aumentan con una mayor porosidad y tamafio de poro.
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Figura 42. Resultados del ensayo de rayado (Caso 2) [31].

Comparando la profundidad de penetracion permanente en funcion del tamafio del espaciador, se observa que
la profundidad media es mayor para el tamafio de 355-500 um. También se puede ver que la resistencia al
desgaste disminuye desde la muestra maciza a la de mayor porosidad.
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Figura 43. Profundidad de penetracion permanente (Caso 2) [31].

La recuperacion elastica es mayor en todas las muestras porosas comparadas con la maciza. El valor maximo
esta en las muestras con un porcentaje de espaciador del 60%.
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Figura 44. Perfiles de recuperacion elastica para cada muestra (Caso 2) [31].
C) Ensayo de desgaste

Se realiza un ensayo de desgaste donde se obtiene la masa perdida y el ancho de surco. Esta pérdida de masa
aumenta con la porosidad al igual que la pérdida de volumen, siendo mayor en las muestras con mayor tamafio

de espaciador (355-500 um). La tasa de desgaste aumenta con la porosidad, tanto para un tamarfio de 100-200
um como para el de 355-500 um.

SEM |coLLAGE SEM

COLLAGE

Figura 45. Imagen del ensayo de desgaste de la muestra de 50% de porosidad (Caso 2) [31].
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Perdida | Volumen |Ancho Profund. Coeficiente |[HV1 | Coeficiente
masa |desgastado| del del Desgaste | Vickers | desgaste
(g) |(mms3) surco err | Surco error|Absoluto |(GPa) |Normalizado

Maciza (800 MPa) | 0,01 4,87 2,08+ 0,08) 0,19+ 001 0,00 512 0,00
30% 100-200 0,02 7,33 2,37+ 0,29| 024+ 0,03 0,01 5,70 0,01
355-500 0,03 8,47 2,48+ 0,29 027+ 001 0,01 3,79 0,01
20% 100-200 0,01 2,31 1,63+ 0,17 0,11+ 0,01 0,00 3,09 0,00
355-500 0,01 7,27 2,36+ 0,37 024+ 0,04 0,01 4,21 0,0
100-200 0,00 2,51 1,67+ 0,11 0,12+ 0,01 0,00 2,96 0,00

50%
355-500 0,03 741 2,38+ 0,15 0,25+ 0,02 0,01 3,93 0,01
60% 100-200 0,01 3,83 1,92+ 0,19] 0,16 0,02 0,00 1,16 0,00
355-500 0,03 10,51 2,66+ 0,15 0,31+ 0,02 0,01 3,64 0,01

Figura 46. Resultados del ensayo de desgaste (Caso 2) [31].

Recubrimiento de Bioglass 45S5

El recubrimiento se analiza mediante analisis de imagen. Por un lado, se realizan una serie de macrofotografias
durante la sedimentacion por goteo del vidrio bioactivo, tanto en muestras pulidas como en muestras sin pulir.
Se observa que en la superficie de las muestras macizas y porosas con un tamafio de espaciador de 100-200 um
hay un color mas blanquecino a causa de la acumulacion de bioglass, ya que este no penetra tanto por los poros.

PULIDA 12 DEPOSICION 22 DEPOSICION 32 DEPOSICION TRAT. TERMICO
BIOGLASS BIOGLASS BIOGLASS BIOGLASS
2 ~ " 7 At

/" . s ]
v " {

MACIZA 800 ; / i
: \

- | .

30% 100-200

30% 355-500

40% 100-200

40% 355-500

50% 100-200

50% 355-500

60% 100-200

Figura 47. Microscopia confocal durante la deposicion del bioglass (Caso 2) [31].

Por otro lado, tenemos imagenes realizadas con un microscopio confocal, donde vemos que todas las muestras
con el recubrimiento presentan parametros del mismo orden produciéndose un aumento en los valores de la
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rugosidad. Hay una excepcion en la muestra con 50% de porosidad y un tamafio 100-200 pm donde hay una
disminucion de dichos valores, debido a una mejor adherencia del bioglass.

Conclusion

El recubrimiento de bioglass mejora la adherencia y la osteointegracion, incluso podria generar hidroxiapatita
lo que mejoraria la integracion del implante al hueso. El sustrato que presenta mejor balance entre
comportamiento biomecanico y biofuncional es el de 50% de porosidad con un tamaiio de poro de 100-200
pm.

Caso 3: Mejora de la oseointegracion de titanio poroso mediante recubrimiento
con vidrio bioactivo

Este ultimo estudio esta realizado por Andrea Fernandez Martinez [32] y, al igual que en el caso 2, también
analiza el comportamiento del titanio poroso al recubrirlo con vidrio bioactivo.

En el siguiente esquema se resume los procesos que se llevan a cabo para la fabricacion del titanio poroso. Que
al igual que en el caso anterior se emplea bicarbonato de amonio como elemento espaciador.

Eliminacion del
espaciador

12h -> 602C
12h > 110°C
10 2mbar

Tic.p. grado IV
+
NH,HCO,
Tamizado:
100-200 gm

Mezclado

(40 min) Sinterizacion
e 2h, 1250°C,

10~°mbar

Figura 48. Esquema del proceso de fabricacion del titanio poroso (Caso 3) [32].

Los ensayos y pruebas realizadas son similares a las de los casos anteriores. A continuacion, se comentan los
resultados mas relevantes.

Caso 3: Resultados y discusion

Caracterizacion de los sustratos
A) Método geométrico

Se mide el diametro y altura de las probetas tanto antes como después del proceso de sinterizacion, con esto se
consigue obtener la diferencia de porosidad y densidad del material. Viendo los resultados y al igual que en el
caso 2 se produce una reduccion de diametro y altura, lo que implica una reduccion de volumen y porosidad, y
un aumento de la densidad. Son las muestras con menor tamaiio de poro las que presentan una mayor reduccion
de la porosidad.
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Figura 49. Diferencia de porosidad antes y después del sinterizado (Caso 3) [32].

En el caso de la densidad, el aumento es mayor para muestras con un tamafio de poro de 100-200 um.

I"iiiiii

800 Mpa 30% 100- 30% 355- 40% 100- 40% 355- 50% 100- 50% 355- 60% 100- 60% 355-
200 500 200 500 200 500 200 500

Diferencia de densidad antes y después
de sinterizar (g/cm3)

Figura 50. Diferencia de densidad antes y después del sinterizado (Caso 3) [32].

B) Meétodo de Arquimedes

Mediante el método de Arquimedes se obtiene de nuevo la porosidad y la densidad, donde los resultados son
similares a los del método anterior, verificando los valores obtenidos.

Al igual que en el resto de los casos, la porosidad interconectada es la que tiene mayor presencia en las muestras,
lo que mejora la osteointegracion ya que permite la infiltracion del hueso.
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Figura 51. Porosidades y densidad por el método de Arquimedes (Caso 3) [32].
C) Andlisis de imagen
A través del andlisis de imagen, se distinguen los poros que provienen de la compactacion y sinterizacion del

proceso (mas esféricos y pequefios) y los poros que provienen de la técnica de espaciadores (irregulares y
grandes). Es esta segunda la que interesa debido a que es la causante de la interconexion entre poros.

40 % 100-200 pm 40 % 355-500 pm

Figura 52. Imagenes de los poros de las muestras con 40% y 50% de porosidad (Caso 3) [32].

Caracterizacion tribomecanica
A) Ensayo de microindentacion

Se realiza un ensayo a través de un indentador Vickers. Viendo los valores obtenidos se observa una reduccion
de la dureza conforme aumenta la porosidad. En general también se observa un aumento de la dureza al aumentar
el tamafio del poro.
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Tipo de substrato Dureza Vickers
Tamaiio del
espaciador  Porosidad HVD.3 Error Hv1 Error
(nm)
Maciza 800 MPa 335 100 521 15
30 % 532 20 381 100
40 % 447 70 315 100
100-200 50 % 364 70 301 100
60 % 246 30 118 100
30 % 420 200 387 200
40 % 326 130 429 100
355-500 50 % 350 40 401 73
60 % 309 100 371 19

Figura 53. Resultados del ensayo de dureza Vickers (Caso 3) [32].
B) Ensayo de rayado

La prueba de scratch se realiza en 3 etapas; al igual que en los casos anteriores tenemos: prepalpacion, rayado y
postpalpacion.

En funcién de los resultados de la profundidad se puede decir que la recuperacion elastica es mayor para las
muestras porosas, ya que hay menos superficie de contacto con el indentador.

C) Ensayo de desgaste

En este ensayo se realiza un surco a cada muestra y se obtiene la pérdida de masa. En este caso todas las tasas
de desgaste estan por encima del limite ingenieril (10”), lo que implica la influencia del desgaste en la vida util.

Tipo de substrato Parametros
Tamafio
del Volumen Tasa de
: Porosidad = HV1  HV1([GPa) L{m) P(N)  desgastado
espaciador 3 desgaste (K)
(mm*)
(nm)
Maciza 300 MPa 221 5,105447 1000 3 4,8671 0,00381853
30 % 281 5,697867 1000 3 71,3337 0,00877448
100-200 40 % 315 3,085205 1000 5 2,3107 0,00226608
50 % 301 2,951907 1000 5 2,5121 0,00246357
60 % 118 | 1,157226 @ 1000 3 3,8332 0,00225556
30 % 387 | 3,795303% | 1000 3 84743 0,00397295
355 £00 40 % 429 | 4,207203 1000 5 7,2692 0,00570312
50 % 401 3,932607 1000 3 7,4095 0,00581323
60 % 371 3,638397 1000 5 10,5087 0,00824549

Figura 54. Resultados del ensayo de desgaste (Caso 3) [32].

Recubrimiento de Bioglass 45S5

El recubrimiento se aplica por sedimentacion por goteo, y se analiza mediante macrofotografia, microscopia
electronica de barrido y microscopia confocal.

En la macrofotografia se observa un color blanquecino en la superficie debido a la acumulacion del
recubrimiento; esto se aprecia mas en las muestras macizas. Por otro lado, se observa que tras el tratamiento
térmico aparece un tono grisaceo en las muestras. Ademas, en la muestra maciza aparecen grietas debido a la
expansion térmica en ausencia de poros.
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Figura 55. Macrografias del proceso de recubrimiento del bioglass (Caso 3) [32].

En la microscopia SEM se observa que, al aplicar el recubrimiento, las particulas se han cohesionado y vinculado
entre ellas.

v
50 Oum

Figura 56. Imagen SEM de las particulas cohesionadas tras el recubrimiento (Caso 3) [32].

Por tltimo, en la microscopia confocal se ha obtenido la topografia de la superficie de cada muestra, teniendo
asi la porosidad antes y después de depositar el recubrimiento.

Figura 57. Microscopia confocal antes del recubrimiento (Caso 3) [32].
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Figura 58. Microscopia confocal después del recubrimiento (Caso 3) [32].

Observamos que el recubrimiento homogeniza la superficie, suavizando los valores de rugosidad.

Conclusion

Aligual que en el caso anterior, el recubrimiento de vidrio bioactivo ofrece mas homogeneidad, lo que favorece
la osteointegracion. El sustrato con el mejor equilibrio biomecéanico y biofuncional es el que tiene un 50% de
porosidad y 100-200 pm de tamafio de poro.



ANEXO 2: COMPARACION ENTRE LOS CASOS
REALIZADOS EN LA US CON OTROS CASOS
SIMILARES

Una vez que hemos visto los estudios realizados en la universidad de Sevilla, podemos observar que en

todos los casos se obtiene que la mejor muestra es la que posee una porosidad del 50% con un tamafio de grano
de 100-200 pm.

Estos resultados son parecidos a algunos estudios sobre titanio poroso que se han analizado en este trabajo, lo
que verifica la validez de esos experimentos.

Autor/Autores Mejor opcién para titanio poroso

Técnica de espaciadores con NH4HCO3, 50% de

Ana Dominguez (caso 1) porosidad, 100-200 pm de tamafio de grano y ataque
quimico.
Jose Antonio Montiel (caso 2) Técnica de espaciadores con NH4HCO3, 50% de

porosidad, 100-200 pm de tamaiio de grano y

Andrea Fernandez (caso 3) recubrimiento de bioglass 45S5.
. Técnica de espaciadores con NHsHCO3, 40% de
Civantos et al (2020) porosidad y 100-200 um de tamafio de poro.
Torres et al (2014) Técnica de espaciadores con NaCl con una porosidad

al 47%.

Técnica de espaciadores con una porosidad al 30%,
Torres et al (2020) 355-500 um de tamafio de poro con recubrimiento
bicapa de bioglass 45S5 y 1393.

Técnica de espaciadores con una porosidad entre 22%
Toptan etal (2017) y 37% y tratamiento anodico.

Tabla 3. Comparacion de los trabajos realizados por alumnos de la US con otros trabajos similares.

58
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