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1. INTRODUCCION



1. INTRODUCCION

1.1 JUSTIFICACION

Las protesis dentales sobre implantes osteointegrados son actualmente el tratamiento de
eleccién de numerosos pacientes deseosos de sustituir sus dientes ausentes de forma sencilla y
confortable, ya que suponen una alternativa viable al tratamiento con prétesis removibles y
protesis fijas que obligan a la utilizacién de incémodos dispositivos o al tallado de dientes sanos.
Todo esto ha provocado que la implantologia haya sido una de las materias con un mayot
desarrollo, y que mas haya atraido a los profesionales dentales en las Gltimas décadas del siglo

XX.

Son muy numerosos y de diferente naturaleza los factores que influyen en el éxito o el
fracaso de los tratamientos con implantes. La correcta integracion de estos matetiales en el tejido
6seo mandibular y maxilar ha sido, y sigue siendo, el principal problema que hay que afrontar.
Asi, la elaboracion de un implante con una superficie externa que presente una forma y un
material que permita una unién al hueso vivo de forma rapida y efectiva es el principal objetivo

para conseguir unos buenos resultados a largo plazo.

Las ciencias basicas son, el soporte necesario para descubrir y analizar nuevos sistemas y
materiales que puedan ser aplicados en clinica, una vez hayan sido mejorados y desarrollados en
el laboratorio. La ciencia de los biomateriales dentales se ha ido desarrollando en las ultimas
décadas paralelamente a la expansién de los tratamientos con implantes, con la intencién de

encontrar formulas que permitan mejorar y acortar el tiempo de osteointegracion.

El recubrimiento de los implantes osteointegrados con una capa bioactiva de fosfatos de
calcio, particularmente la hidroxiapatita (HA), con capacidad osteoconductora y de enlazarse
quimicamente con el hueso vivo, parecié ser una solucién muy acertada a los problemas de

integracion.

Han sido diversas las técnicas utilizadas para lograr la confeccion de esta supetficie
bioactiva de recubrimiento sobre los implantes (deposicion electroforética, emisién de iones,
sistema de radiofrecuencia, ablacién laser...), pero ninguna de ellas se utiliza industrialmente a

excepcion del método de proyeccion de plasma (plasma spray). No obstante, las distintas
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deficiencias que presenta este método no han permitido obtener los resultados esperados a largo

plazo.

El sistema de recubrimiento de implantes por proyeccion de plasma a altas temperaturas
no permite el control de la correcta composicién, cristalizacién y estructuracion de la capa de los
cristales de fosfato de calcio, provociandose una deficiente unién con el sustrato metilico del
implante y con el hueso vivo, que a la larga conlleva el desprendimiento de esta capa bioactiva.
Todo esto puede traer como resultado la pérdida del implante. La importancia clinica de este
hecho es objeto de debate entre partidarios de los recubrimientos por dicha técnica y los que

prefieren utilizar implantes de titanio sin recubrir.

Con la idea de superar todos estos inconvenientes, se han desarrollado lineas de
investigacion para la formacion de una capa bioactiva de fosfatos de calcio sobre implantes de

titanio, o de alguna de sus aleaciones, por via quimica.

La elaboracion de esta capa de fosfato de calcio por inmersién en una disolucién que
simula el fluido fisiolégico, que presente las caracteristicas de uniformidad, grosor y bioactividad
necesatias para su correcta osteointegracién, permitira mejorar las caractetisticas mecanicas del
implante al lograrse una unién quimica entre el sustrato de titanio y la superficie externa de

fosfato de calcio.

Asi pues, el estudio y la obtencién de una superficie bioactiva de fosfato de calcio sobre
implantes dentales por método quimico constituye un tema abierto en el que las investigaciones
en biomateriales puedan solucionar algunos problemas surgidos por la utilizacién de otros

sistemas de deposicion de capas bioactivas.
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1.2 RESPUESTA DE LOS TEJIDOS BIOLOGICOS A LOS IMPLANTES DENTALES

Los odontélogos estan acostumbrados a utilizar materiales inertes para restaurar las
pérdidas de tejido dental producidas por las caries y los traumatismos. La caracteristica esencial
del diente es que se trata de una estructura de tejido duro que no cambia ni se degenera en
contacto con el material de restauracion; a excepcion de que se produzca la lesion de la pulpa

viva, en cuyo caso se procede a su tratamiento con materiales igualmente inertes.

Con la utilizacion de los implantes endo6seos se produce la invasion de un espacio
biologico en el que los tejidos afectados generan una respuesta celular y histica al material del
implante y a la prétesis que debe soportar. En el caso de los implantes bucales los tejidos

biologicos afectados seran el tejido gingival y el tejido 6seo.

1.2.1 Respuesta gingival al implante

Todos los implantes oOseos presentan una supraestructura que debe atravesar

inexorablemente la encia oral recubierta por un epitelio escamoso estratificado.

El principal interés de la respuesta bioldgica de la encia respecto al implante endodseo
reside en la formacion del sellado biolégico’, que supone la barrera fisica protectora entre la
cavidad bucal y el medio 6seo interno, impidiendo el paso de bacterias, toxinas y cualquier otra
sustancia nociva que pueda provocar el fracaso del implante. Este sellado se logra con la
regeneracion de la encia insertada alrededor del pilar del implantez' %,

Los estudios histolégicos de los tejidos gingivales perfimplantarios muestran que sus
estructuras son parecidas a las que se encuentran alrededor de un diente. ILa encia, una vez
sometida a tratamiento quirdrgico por la colocacién del pilar emergente transepitelial, cura
alrededor de este aditamento formando un nuevo reborde gingival con un surco gingival y una

hendidura gingival libre.

Las células epiteliales del surco gingivo-implantario presentan una morfologia similar a las
células epiteliales del surco gingivo-dental:
-ausencia de queratina
-ausencia de mamelones en el tejido conjuntivos

-disminucion del mimero de capas celulares desde la punta hasta la base
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En el fondo de este surco gingival estin las células epiteliales en contacto con la
superficie del implante a la que se adhieren por medio de la lamina basal, de hemidesmosomas y
de una capa de mucopolisaciridos o glucoproteinas; todas ellas son estructuras de insercién que
son reconocidas como componentes normales de la biologia celular.

La lamina basal de este complejo de insercién esta compuesta fundamentalmente de
colageno tipo IV. Los hemidesmosomas son placas de msercién que mantienen las células
epiteliales unidas a la lamina basal. También participan en esta unién un glucocalix (también
conocido como cuerpo lineal), capa muy delgada de glucoproteinas que reviste las células
epiteliales; y la laminina, enzima que actia como agente de union molecular entre las células
epiteliales y las capas de la limina basal'.

Aunque los componentes de coligeno del glucocilix no se unen fisiolégicamente a la
superficie del implante, el elevado contenido de mucopolisacaridos (glucosaminoglucanos) en
contacto con el implante ofrece la adhesividad necesaria para crear una adhesion biolégicamente

activa en el surco gingival.

El proceso de formacion del complejo de insercion del sellado biologico ocurre durante el
proceso de regeneracién de la encia insertada y la formacién del borde gingival libre. Los
fibroblastos recubren la superficie del implante con glucosaminoglucanos, a la vez que producen
fibronectina, que permitira la adherencia de la limina basal a otras estructuras. Esta lamina basal,
con hemidesmosomas, es creada por las células epiteliales del surco regenerado; en este proceso
se sintetiza también laminina. La laminina y los hemidesmosomas fijan la lamina basal a las
células epiteliales. La fibronectina actia como material de adhesién molecular entre la capa de

glucosaminoglucosanos y la limina basal.

La unién y la proliferacion de los fibroblastos gingivales parecen estar influenciada por la
textura y las propiedades de la superficie del implante™°. Asi, las superficies lisas o electropulidas
pueden presentar caracteristicas Optimas pata estat en contacto con los tejidos blandos

favoreciendo el crecimiento y adhesion de los fibroblastos de la encia.

El tejido conjuntivo subyacente al epitelio de union presenta caracteristicas igualmente

similares a las fibras gingivales dentarias en lo referente a la orientacion de las fibras de coldgeno.
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La fisiologia de este surco gingivoimplantario también resulta similar a la gingivodental.
La existencia de un buen sellado fisiologico evita la proliferacion intradsea bacteriana a través de

este surco.

Fn la figura 1’ se muestran las estructuras anatémicas que forman el mecanismo de
insercion entre el epitelio de union regenerado y la superficie del implante: L.a membrana
citoplasmatica epitelial (Pm) conteniendo el hemidesmosoma (HD) con sus diferentes elementos,
las estructuras periféricas densas (Pd) y los filamentos finos (ff), que se extienden hacia el
citoplasma y la lamina basal. La lamina basal, por su parte, esta compuesta por la lamina licida
(LL), la lamina densa (I.D) y la sublamina licida (SLL) que contiene cadenas de fibronectina. El

glucocalix (Gly) o cuerpo lineal se encuentra sobre la superficie del implante (IM).

Figura 1. Mecanismo de insercion entre
epitelio de unién regenerado y superficie del implante’

1.2.2 Respuesta 6sea al implante

El hueso, a diferencia de los dientes, es un tejido sometido a cambios constantes, durante
toda la vida se va creando hueso nuevo que sustituye al antiguo. Esto le permite ser uno de los
pocos 6rganos que puedan regenerarse y curarse en caso de lesion. Asi, muchos profesionales
“recomiendan” a sus hijos que es preferible fracturarse un hueso que posteriormente puede

regenerarse que no un diente cuya lesion puede sustituirse pero nunca curarse biologicamente.
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La capacidad regenerativa del tejido dseo maxilar y mandibular nos permite la colocacién
de implantes en su intetior para la posterior sujecién de una protesis dental. La reparacion 6sea
alrededor del implante, bajo unas condiciones controladas, permitira la integracion del mismo y el

éxito de nuestro tratamiento.

Morfologicamente, el tejido 6seo se puede clasificar en hueso compacto y hueso
trabecular.

El hueso compacto o cottical se sitia conformando la supetficie externa de los huesos,
stendo bastante denso y con pocos espacios dentro del tejido. Por el contrario, el hueso
trabecular o esponjoso presenta bastantes espacios dentro de su tejido, denominados cavidad
medular, en cuyo interior se aloja una médula que, en muchas ocasiones, se encarga de la sintesis
de las células sanguineas (médula roja). La médula roja se convierte en la mayoria de las ocasiones

en un lugar para el almacenamiento de grasa (médula amarilla).

1.2.2.1 Biologia Osea

La osteogénesis es el mecanismo basico de formacién de tejido éseo.(Fig. 2-A, 2-B, 2-C)’

Los osteoblastos (Fig. 2-A-B, n°1) son las células formadoras de hueso, y se originan a
partit de las células osteogénicas (Fig. 2-A, n°2) que, a su vez, se originan a partir de las células
mesenquimatosas, mas primitivas que las anteriores.

En caso de necesidad de formacién de hueso, las células osteogénicas reciben la senal de
difetenciarse en osteoblastos. Estos emiten prolongaciones citoplasmaticas (Fig. 2-A-B, n°3) que
entran en contacto entre si, formando una especie de estructura reticular dejando espacios
amplios sin ocupat (espacio intercelular). Entonces los osteoblastos segregan a este espacio
intercelular compuestos orginicos que presentan un componente fibroso y uno amorfo. El
componente fibroso es fundamentalmente colageno de tipo I, mientras que el amotfo se
compone de proteoglucanos, proteinas no colagenas y glucoproteinas. Estos componentes
otginicos junto al agua forman la matriz orginica (Fig. 2-B, n°4) que rellena el espacio
intercelular. Esta matriz producida por los osteoblastos no esta mineralizada y se denomina
predsea u osteoide.

La siguiente fase de formacién de hueso es la mineralizacion de la matriz predsea con la
deposicion de iones calcio y fosfato (cristales de hidroxiapatita). Este proceso se cree que estd

también bajo el control de los osteoblastos.
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Una vez terminada la fase de mineralizacion, las células rodeadas de matriz mineralizada
(Fig. 2-C, n°5) (antiguos osteoblastos) pasan a denominarse osteocitos. (Fig. 2-C, n°0)

Los osteocitos reciben los nutrientes a través de las prolongaciones celulares originadas
por los osteoblastos, ya que la matriz mineralizada les impide cualquier tipo de intercambio por
difusion. Todo el espacio existente entre las prolongaciones (canaliculo) (Fig. 2-C, n°7) y entre el
osteocito y la matriz (laguna 6sea) (Fig. 2-C, n°8) se rellena de liquido tisular por donde circulan

los compuestos con direccion u origen en las células atrapadas en él.

No todos los osteoblastos se transforman en osteocitos, ya que algunos emigran al
formarse la matriz organica, quedando atrapados en la superficie del hueso nuevo y formando las

membranas que cubren la superficie de todos los huesos (periostio y endostio).

En la superficie 6sea también se encuentra otro tipo de células denominado osteoclasto
que dertvan de los monocitos que emigran desde la sangre circulante a los espacios

extravasculares. Estas son las células responsables de la osteoclasia o eliminacion de tejido 6seo.

Y 4

3 2 %

i i, o
4
3 4/ 3

AP s

= 3L Pl
Figura 2A Figura 2B Figura 2C

1.2.2.2 Respuesta del tejido 6seo a la insercion del implante

La preparacion del lecho para el implante y su posterior colocacién provocari la muerte
del hueso adyacente que serdi menor cuanto mas cuidadosa sea la técnica preparatoria. La
extension de esta zona necrotica alrededor del implante dependera del calor de friccion generado
durante la operacion y el estado del hueso previo a la intervencion.

El hueso puede reaccionar de tres formas como respuesta a la necrosis:

-formacion de tejido fibroso
-formacion de secuestro 6seo

-formacion de hueso nuevo de cicatrizacion
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Albrektsson® indicé que la reparacién ésea requiere la presencia de tres factores:

-Un estimulo inicial: la cicatrizacién ésea sera iniciada por un trauma previo que puede ser
una inflamacion, cambios vasculates, o transformaciones bioquimicas o eléctricas. En el caso de
la colocacién de implantes es el traumatismo infligido al hueso durante la preparacion ésea quien
actuara como “estimulo” activador.

-Una célula adecuada: la reparacion de la zona circundante necrotica dependera de la
accion conjunta y coordinada del osteoblasto y el osteoclasto que comportard la sustitucién
progtesiva del tejido enfermo por hueso nuevo. También tendran su importancia las células
mesenquimatosas primitivas no diferenciadas que pueden ser estimuladas en preosteoblastos y
finalmente en osteoblastos. Estas células mesenquimatosas necesitan el estimulo adecuado ya que
también pueden transformarse en fibroblastos, que es lo que se pretende evitar

-Una correcta nutricién de las células: La reparacion 6sea solo se inicia cuando aparece la

circulacién sanguinea local.

Una vez colocado el implante, entre su superficie y la pared 6sea de la zona quirirgica los
osteoblastos depositan una fina capa de hueso inmaduro, de tipo trabecular, que no tiene
suficiente fuerza para soportar las cargas masticatorias. Si dejamos un tiempo sin sobrecargatlo
los espacios que quedan entre la capa de hueso inmaduro son rellenados por hueso maduro, de
forma que casi toda el area comprendida entre el lugar quirirgico original y el implante esta
rellena de tejido 6seo compactado, que resiste las fuerzas de la masticacion.

A la vez que tiene lugar este proceso, el hueso necrosado es eliminado por la actividad
osteoclastica de la superficie que mira al implante o en la profundidad del hueso dafiado. Los
osteoclastos eliminan este hueso necrosado situado en profundidad mediante unas cunas de corte
que excavan en el hueso desvitalizado.

El mantenimiento de la interfase hueso-implante exige la continua remodelacion del
hueso por la accién coordinada de los osteoblastos y osteoclastos. Estos ultimos tienden a

eliminar el hueso mas mineralizado que suele ser el mas antiguo y vulnerable.
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1.3. BIOMATERIALES

Con la intencion de tratar diferentes lesiones o enfermedades se utilizan gran namero de
materiales no-vivos. Un biomaterial se define como un material sintético usado para remplazar
parte de un sistema vivo o una funcién con contacto intimo con el tejido vivo.’

La segunda conferencia de consenso sobre definiciones en el campo de los biomateriales
celebrada en Chester (Reino Unido) en 1991 consensud la signiente definicién de Biomatertal: Un
material disefiado para actuar interfacialmente con sistemas biologicos con el fin de evaluar,

tratar, aumentar o sustituir algin tejido, 6rgano o funcién del cuerpo.”

Los usos de los biomateriales son diversos y los encontramos en todas las especialidades
médicas: Sustitucién de una parte u 6rgano del cuerpo perdido por culpa de una enfermedad o
traumatismo (implante dental), ayuda en sanar situaciones patologicas (suturas) o mejorar

funciones vitales (valvulas cardiacas.)

La mejora en la confeccion y utilizacion de estos biomateriales ha representado un
empujon definitivo para el éxito de los implantes dentales endodseos.

Los biomateriales mas utillizados en la confeccién de los implantes dentales son los
metales (entre los que destaca el titanio y sus aleaciones), las cerimicas (sobretodo los

recubrimientos de hidroxiapatita), y los polimeros.

1.3.1 Metales

Los metales y sus aleaciones son los biomateriales mas utilizados en los implantes
dentales. Las caracteristicas mecanicas y técnicas de estos materiales se conocen en profundidad,
asi las normas sobre las propiedades superficiales de los implantes quirargicos han sido
publicadas por el Comité F-4 de la “American Society for Testing and Materials” (ASTMF-4)."

La mayoria de biomateriales metalicos son sometidos a un proceso de pasivacion de su

superficie como uno de los procesos de acabado™ 2

. La presencia de una capa externa de 6xido
msoluble es la base para la resistencia a la corrosion que sufren estos materiales en los fluidos
corporales®. Esta capa debe presentar la caracteristica de regeneratse si es destruida, como sucede
en la cirugia de colocacién de los implantes dentales.

Los metales y aleaciones mas utilizados en la fabricacién de los implantes dentales son el

acero inoxidable, el cobalto y sus aleaciones y, principalmente, el titanio y sus aleaciones.
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1.3.1.1 Acero inoxidable

Las aleaciones de acero inoxidable utilizadas como implantes dentales han sido casi
totalmente sustituidas por las de titanio.

La composicién del acero inoxidable ha ido variando con el tiempo con la intencién de
mejorar sus propiedades clinicas y mecanicas. La aleacion mas utilizada en implantologia dental
es la denominada 316L (tabla 1)’ ya que presenta una mayor resistencia a la corrosién que otros
tipos de aceros.

La concentracion de carbono en peso debe ser del maximo de 0,03% para mejorar esta
resistencia a la corrosién. La inclusién del molibdeno aumenta la resistencia a la cotrosiéon por
picaduras en medio salino y necesitaremos una concentracion minima del 11% en peso de cromo
para que se forme la capa de 6xido protectora. El niquel sirve para estabilizar la fase austenitica a
temperatura ambiente, factor que también evita la pronta corrosion del metal.

Las propiedades mecanicas del acero inoxidable para usos quirtirgicos son excelentes.

Carbono | Manganeso | Fosforo | Sulfuro | Silicio |Cromo | Niquel| Molibdeno

Gradol [|0,08 max | 2,00 max |0,03 max|0,03 max|0,75 max| 17-20 | 12-14 2-4

Grado2| 0,03 max| 2,00 max |0,03 max|0,03 max |0,75 max | 17-20 {12-14 2-4

Tabla 1. Composicién ( en % en peso) del Acero Inoxidable 316, 316L(ASTM Standers)

1.3.1.2 Aleaciones de cobalto

Las aleaciones coladas de cobalto suelen utilizarse, entre otros, en la confeccién de
disefios dentales individualizados.

La ASTM lista cuatro tipos diferentes de aleaciones de cobalto recomendadas para la
confeccién de implantes quirtirgicos': CoCtMo F76 (colado), CoCrWNi F90 (fotjado),
CoNiCrMo F562 (forjado) y CoNiCtMoWFe F563 (forjado). Sus composiciones quimicas son
bastante diferentes.

ILa aleacion colada de CoCrMo se ha estado utilizando desde hace décadas en
odontologia. La aleacion forjada de CoNiCrMo se ha utilizado para prétesis en articulaciones que

deben aguantar gran cantidad de peso como la rodilla y la cadera.
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La aleacién de cobalto colada es bastante inerte, una vez pasivada, y la superficie de oxido
de cromo reduce significativamente los fendmenos de corrosion. Si se necesita una mayor
tesistencia se opta por las aleaciones forjadas mecanicamente. La mayor resistencia a la fatiga y a
la tracciéon de la aleacion de CoNiCrMo la hace mas indicada en aquellos casos que necesitemos

soportar cargas a largo plazo.

1.3.1.3 Titanio — Aleaciones de titanio

El titanio y sus aleaciones son los metales actualmente de eleccién en la mayoria de los
implantes dentales osteointegrados, debido a su excelente biocompatibilidad'’, resistencia a la

corrosién y a sus buenas propiedades mecanicas y fisicas".

Existen cuatro tipos de titanio sin alear con aplicaciones implantologicas que se
diferencian pot su contenido en impurezas (tabla 2): las proporciones de oxigeno, hierto y
nitrégeno deben ser controladas cuidadosamente. El oxigeno, por ejemplo, tiene gran influencia
en la ductilidad y la resistencia. La aleacion de titanio de preferencia en la confeccién de los

implantes dentales es el TIGAI4V y su composicién en peso viene determinada en la tabla 2.

El titanio puro es un material alotropico que presenta una estructura cristalina hexagonal
completa (alfa-T1) hasta los 882°C momento en que sufre una transformacién pasando a una
estructura cubica centrada en el cuerpo (beta-T1) hasta su fusion a 1672°C,

El aluminio en las aleaciones de titanio tiende a estabilizar la fase alfa-Ti al aumentar la
temperatura de transformaciéon a la fase beta, permitiendo que el material trabaje a alta
temperatura. El vanadio, por el contrario, estabiliza la fase beta disminuyendo la temperatura de
transformacion de alfa a beta. Las aleaciones que presentan en su composicién el aluminio y el
vanadio (Ti6Al4V) presentan a temperatura ambiente una mezcla de ambas fases (alfa-Ti y beta-
Ti).

Las aleaciones alfa-Ti presentan una microestructura cristalina en monofase que le ofrece
una buena capacidad de unién. Al afiadir cantidades controladas de sustancias estabilizadoras de
la fase beta (vanadio..) permite que la fase beta-Ti persista por debajo de la temperatura de
transformacion y tiene como resultado la formacion de un sistema de dos fases. Los precipitados
de la fase beta apareceran por tratamiento a altas temperaturas en la fase solida y el subsiguiente

templado del metal.
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Grado 1 Grado 2 Grado3 Grado 4 Ti6A14V
N 0,03 0,03 0,05 0,05 0,05
C 0,10 0,10 0,10 0,10 0,08
H 0,015 0,015 0,015 0,015 0,0125
Fe 0,20 0,30 0,30 0,50 0,25
O 0,18 0,25 0,35 0,40 0,13
Ti Balance Balance Balance Balance Balance
Al 6 (5,5-6,5)
A% 4(3,5-4,5)
Otros 0,1-0,4%
Tabla2. Composicién quimica del titanio y sus aleaciones
Las propiedades mecénicas de los diferentes grados de Ti se muestran en la tabla 3’.
Grado | Resistencia méaxima | Limite elastico 0.2% | Alargamiento (%) | Reduccionde
(MPa) (MPa) area (%)
1 240 170 24 30
2 345 275 20 30
3 450 380 18 30
4 550 483 15 25

Tabla 3. Propiedades mecanicas del titanio dependiendo de su Grado

Debido a que el efecto de diversos iones metélicos sobre los tejidos vivos podria dividirse
en toxico (cobalto, niquel, cobre y vanadio), deficiente (aluminio, hierro, molibdeno, plata, oro,

acero inoxidable y aleaciones de cobalto), y de excelente biocompatibilidad (citconio, titanio,
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neobidio, tantalio, paladio y platino); y con la finalidad de mejorar el crecimiento de osteoblastos
y fibroblastos, y disminuir la adhesion bactertana sobre los implantes metdlicos se han
desarrollado nuevas aleaciones de titanio libres de vanadio y aluminio con fines implantologicos:
Ti-15Zr-4Nb-4T2-0,2Pd-0,20-0,05N, Ti-155n-4Nb-2T2-0,2Pd-0,20-0,05N ', Estas aleaciones
presentan una alta resistencia a la corrosion en soluciones salinas fisiologicas. La adicion del

0,02% de O y el 0,05% de N mejora sus propiedades mecanicas a temperatura ambiente.

La razén principal de la expansién y incremento en la utilizacion del titanio como material
implantolégico es su excelente comportamiento anticorrosivo y su biocompatibilidad, sobretodo
si se compara con otras aleaciones usadas en odontologfa”' % (Co-Cr-Mo, Ni, aceros

inoxidables...) .

Las propiedades fisicas y quimicas de la superficie de los biomateriales determinan sus
interacciones con el entorno con el que estan en contacto. Esto se hace muy patente en el
titanio, en el que se forma una capa espontanea de 6xido que lo recubre y que impide su
cotrosion y mejora su biocompatbilidad.

En condiciones ambientales la superficie del titanio estd siempre cubierta por una capa
amorfa o de baja cristalizacion de 6xido de titanio (T10,) de unos 20nm de grosor, con un grado
de disolucién de unos 0,043 nm/dia al pH fisiolégico de 7,4'%, valor que no representa ningun
problema médico. El 6xido de Ti que forma esta capa tiene, antes de su inmersién o colocacion
en algin medio, una composicion casi ideal, de formula TiO, cubierta por dos tipos de grupos
hidroxilos: OHs acidos unidos por enlace doble al Ti, y grupos Ti-OH basicos unidos por enlace
simple.

Este es un compuesto termodindmicamente muy estable evitando en gran medida el
intercambio de electrones con el medio y, por consiguiente, la aparicién de un flujo de 10nes hacia
los tejidos. Este efecto aislante puede explicarse por su constante dieléctrica superior a la del
agua. No obstante siempre existe una pequefa disolucién de iones Ti en el medio y una
significante absorcién de iones fosfato (Ti-H,PO, y = Ti-HPO,)* *. Por otra parte, se ha
observado una formacion preferencial de fosfato de calcio sobre la superficie del titanio al ser
sumergido en un bioliquido artificial™ .

La capa superficial de 6xido de titanio, que puede ser destruida o alterada durante la
insercién de los implantes por abrasién con el hueso u otros materiales, sufre un proceso de
repasivacién que le permite regenerarse espontineamente'’. Esto hace que el titanio mantenga

intactas todas sus caracteristicas de oseointegracién y de baja corrosién una vez terminada la



Introduccién 18

cirugia implantolégica. Un estudio de Klaubert™ sobre seis sistemas comerciales de implantes de
titanio indica que todos ellos presentan un grosor similar en la capa de éxido de Ti con un rango
entre 20 y 34 A.

La pasividad de esta capa de 6xido sobre las aleaciones de titanio puede mejorarse con un
tratamiento térmico de calor, logrindose una disminucion de la liberacion de iones de ttanio,

aluminio y vanadio al medio oral®™*.

Ademis de las caracteristicas quimicas de la superficie del metal, hay que considerar sus
caracteristicas fisicas.

Diversos autores han observado que una superficie de contacto con el hueso mas rugosa
y con una capa de 6xido mas gruesa presenta condiciones favorables a la integracién durante las
primeras semanas después de su implantacién® * # ¥ Jogrando un aumento de la actividad
celular de los osteoblastos sobre la supetficie del titanio™*** ™,

La formacién de una capa macroporosa de titanio sobre un implante induciria a la
formacién uniforme de apatita 6sea después de su implantacién. El hueso que se formaria
alrededor podtia crecer ocupando los poros hasta el fondo de los espacios huecos, uniendo los
implantes mecinicamente al hueso® . Esta capa macroporosa podria formarse por proyeccién de
plasma de titanio.

Los resultados obtenidos por Peltola™ indican que la estructura nanométrica de la
superficie del 6xido de titanio es de mayor importancia en la bioactividad, provocando incluso
cambios en las propiedades quimicas superficiales del sustrato (grupos reactivos, densidad de
carga...). Una distribucién de los picos de entre 15 y 50 nm en la microrugosidad superficial
parece favorecer esta bioactividad.

Para mejora la topografia de superficie se han utilizado diversos sistemas, como el
chotreado con diferentes sustancias (ALO,, TiO, ), que consiguen aumentar su rugosidad y

mejorar la union y la actividad celular del tejido 6seo con el implante”' ¥, o diferentes

tratamientos quimicos en soluciones alcalinas que aceleren y refuercen la unién hueso-titanio™*.
Por el contrario, una supetficie del titanio lisa (electropulida) o suavemente gravada
favorece la unién y el crecimiento de los fibroblastos gingivales” importante para la formacién

del sellado biologico.

La popularidad del titanio como implante dental y ortopédico es el resultado de las

caracteristicas que aqui se han expuesto: buenas propiedades mecanicas, gran biocompatibilidad
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gracias a la capa de 6xido superficial que se forma por pasivacién, y facilidad en su fabricacion®,

No obstante el titanio, ni ningan otro metal, se enlazan quimicamente al hueso™ *.

1.3.2 Ceramicas

Las ceramicas se utilizan en odontologia desde hace algunas décadas para la realizacion de
coronas dentales debido a que son materiales inertes a los fluidos orales, tienen una buena
resistencia a las fuerzas de compresion y presentan una excelente estética.

Quimicamente, las ceramicas son componentes policristalinos, normalmente inorganicos,
que incluyen los silicatos, 6xidos metalicos y varios hibridos refractarios, sulfatos y selénidos.

Entre las ceramicas utilizadas para la confeccién de implantes dentales se hayan el 6xido
de aluminio (alumina y zafiro), el carbon y los compuestos de carbén-silicona, los fosfatos

calcicos y las vitro-ceramicas.

Los materiales ceramicos son materiales inorganicos, constituidos por elementos
metilicos y no metilicos unidos mediante enlaces idnicos y/o covalentes. Las composiciones
quimicas de los materiales ceramicos varian considerablemente, desde compuestos sencillos a
mezclas de muchas fases complejas enlazadas entre si®.

Al contrario que los metales y los polimeros, las ceramicas son dificiles de deformar
plasticamente debido a los enlaces de sus componentes. En general, estos materiales son
tipicamente duros y fragiles con baja tenacidad y ductilidad, y se comportan como buenos
aislantes eléctricos y térmicos debido a la ausencia de electrones conductotes; normalmente
poseen temperaturas de fusion relativamente altas.

Los materiales ceramicos presentan una baja resistencia a la traccidon lo que provoca que
sean estructuras muy sensibles a las microfisuras, ya que en lugar de sufrir deformaciones

plasticas, se fracturan elisticamente una vez que la fisura se propaga.

1.3.2.1 Oxidos de aluminio

La ASTM especifica que el porcentaje de 6xido de aluminio (ALO,) (alumina) puro debe
ser del 99,5% y menos del 0,1% de SiO, para la utilizacion de este tipo de materiales para uso
dental’.
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La alumina presenta una gran dureza como principal propiedad mecanica (valor 9 en la

escala de Moh)

1.3.2.2 Fosfatos de calcio

Los fosfatos de calcio bioactivos han aportado a la industria de los tejidos duros dentales
y ortopédicos diversos productos que han logrado mejoras evidentes en medicina y odontologia;

todo ello gracias a su parecido quimico al mineral éseo.

Los fosfatos de calcio pueden encontrarse cristalizados en sales, hidroxiapatita y beta-
whitloquita dependiendo de la proporcion Ca/P, presencia de agua y de imputezas, y de su
temperatura’. En un medio himedo y a baja temperatura (<900°C), es mas facil encontrarlos en
forma de hidroxiapatita, mientras que en medio himedo y a altas temperaturas es mas facil que se

encuentre la forma beta-whitloquita.

La hidroxiapatita (HA) es el componente mineral inorganico principal del hueso y diente,
caracteristica que provoco que la mayoria de estudios escogieran este material como favorable a
ser aceptado por el organismo, en detrimento de otros fosfatos calcicos (fosfato tricalcico,

whitloquita..)*

La HA, de composicion quimica Ca,,(P0,),(OH),, presenta una estructura cristalina en
prismas rémbicos hexagonales, una proporcién Ca/P de 1,67, idéntica al mineral éseo, y una
densidad de 3,219 gr/cm 3 La sustitucién de los grupos OH por iones F provocari la formacion
de una estructura quimica mas estable debido a la coordinacién mas cercana de los iones F con
los iones Ca. Esta es la razon por la que los dientes correctamente fluorados presentan una mayor
resistencia a la caries. la HA en el hueso humano esti carbonatada parcialmente (5%), y contiene

otros iones como el Mg‘”, K', Na yF.

Propiedades mecanicas de la HA (tabla 4)” son la fragilidad y baja resistencia al impacto y
a la traccién, por lo que debe ser utilizada en situaciones sin carga®. Por el contrario, presenta
unas caracteristicas de biocompatibilidad muy superiores a otros materiales. La resistencia a la

flexién es considerablemente menor que la resistencia a la compresion, y ambas disminuyen
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considerablemente cuando aumenta su porosidad. Su resistencia a fatiga se considera

particularmente débil.

Propiedades Valor

Médulo elastico (Gpa) 40-117

Resistencia a la compresion (MPa) | 294

Resistencia a la flexion (Mpa) 147

Dureza (Gpa) 3,43
Relacién de Poisson 0,27
Densidad (g/cm”) 3,16

Tabla 4. Propiedades fisicas del fosfato de calcio (HA)

La HA presenta una ausencia de toxicidad sistémica y local con los tejidos con los que

entra en contacto, sin provocar ningun tipo de respuesta inflamatoria que lleve al rechazo.

La ventaja principal de la HA es su capacidad para unirse quimicamente al hueso cuando
se utiliza como implante, caracteristica que no se ha encontrado en ninguna otra sustancia®,
actuando como un entramado que favorece la deposicion de hueso nuevo a su alrededor,
quedando integrada en su interior®*"*,

La HA no es ni osteogénica (formacién de tejido mineralizado por osteoblastos), ni
osteoinductiva (conversion de células de tejido blando en células de tejido éseo). La HA es

osteofilica y osteoconductiva, formando un entramado para el crecimiento y la deposicién de

49
nuevo hueso .

Debido a sus deficientes caracteristicas mecanicas, la HA no se utliza como material
unico para la confeccién de implantes, sino como fino recubrimiento sobre un sustrato metalico,
habitualmente de titanio, que si que presenta las caracteristicas mecanicas necesarias para sopottar
cargas.

Los implantes recubiertos de HA presentan una adaptacién 6sea mds ripida que los
implantes de titanio que no tienen esta capa, logrando una reduccion del tiempo de

& b 5 . «
osteointegraciéon y una unién mas fuerte entre el implante y el hueso® ** * % 57 3. 5% @ g,
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utilizacién también mejora las condiciones de biocompatibilidad, disminuyendo la liberacién de
iones metalicos subyacentes.

Meffert™ © indicé que los implantes recubiertos de HA estarfan indicados cuando sean
necesarios mmplantes cortos (de 10 mm de longitud o menos), y en pacientes con hueso
esponjoso de baja calidad (tipo 4), lechos dseos donde se ha producido una extraccion reciente, o
cuando es necesatio el levantamiento de senos maxilares o nasales.

. . 4 4, 65, 6
A pesar de estas aparentes ventajas, diversos autores™ ® * . 6

indican que para el
recubrimiento de HA sea utl, debe presentar unas caracteristicas estructurales de alta
cristalinidad, sin la presencia de fases amorfas u otros materiales de fosfatos calcicos, que puedan
provocar su pronta degradacion. Gross® demostré “in vitro” que bajo condiciones que
simulaban estados de infeccién bacterioldgica, caractetizadas por una disminucion del pH, las

fases amorfas de fosfatos de calcios se diluian con mas facilidad que las correctamente cristalinas.

Las pruebas mecanicas demuestran que los implantes recubiertos de HA presentan una
mayor resistencia a las fuerzas de cizalla, dureza y una mayor fuerza de union al hueso que los
implantes de titanio puros comercialmente (Ti c.p.).* ™ Ademas, histolégicamente, el tejido
6seo mineraliza directamente sobre la superficie del fosfato calcico sin la interposiciéon de
ninguna capa de tipo fibroso.” ™"

Kuriola™ examiné como diversas propiedades fisicas de la HA influian en su

comportamiento implantolégico, indicando que granos de un tamafio entre 30 y 200 micras de

diametro mostraban tanto una buena conduccion como una buena estabilidad.

Los implantes recubiertos con fosfatos tricalcicos también presentan una gran
biocompatibilidad y favorecen el proceso de mineralizacién Osea, pero sus peores caracteristicas
mecanicas y histolégicas en la interfase hueso-implante respecto la HA,” y el ser considerados

materiales potencialmente reabsorvibles, provocd que fueran cayendo en desuso a favor de la

HA.

Se pens6 que los materiales de fosfato de calcio iban a ser la solucion a los problemas de

7 7T observaron a largo plazo fracasos

osteointegracion. Sin embargo, numerosos estudios
clinicos por la disolucion intradsea de la capa de revestimiento dejando un titanio al descubierto,

con una superficie contaminada que favorece la colonizacién bacteriana y la pérdida del hueso
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periimplantario. El analisis de los restos de HA demostré que el calcio y el fosforo habian casi

desaparecido encontrando en su lugar carbono, nitrégeno, sodio y azufre.”

Métodos de formacion de la capa de HA:

A lo largo de la historia se han descrito numerosos sistemas para la confeccion de una
capa de HA perfectamente custalizada sobre un sustrato metalico; hecho que demuestra la

controversia que existe sobre la conveniencia o no de utilizar este tipo de implantes.

Entre los diferentes métodos de recubrimiento que se han utilizado hasta la actualidad

podriamos indicar los siguientes:”

-Revestimiento por bafio del implante

-Inmersién en disoluciones acuosas

-Por presion isostatica™

-Deposicién electroforética®" *

-Chisporroteado por magnetrén de radiofrecuencia

-Sistema de proyeccion de plasma (plasma-spray)

-Deposicién electroquimica®

-Ablacién por laser™®

Sistema de proyeccion de plasma:

El sistema de proyecciéon de plasma de HA sobre un sustrato de titanio (plasma-spray) es
el mas popular y el tnico que se utiliza en la actualidad con fines comerciales.

Este método se basa en al fusion a alta temperatura de la ceramica de HA en particulas
que son proyectadas sobre un sustrato metalico, normalmente de titanio, sobre cuya supetficie se
enfrian fijaindose y confeccionando el recubrimiento por adicion de multiples capas hasta
conseguir un grosor de unas 50 a 75 micrémetros.*

La HA que se forma sera parcialmente amotfa y no se adhiere quimicamente al sustrato.”
Sus caracteristicas dependeran de diversos factores a tener en cuenta, como son la naturaleza y el
tamano de las particulas de HA,*®*® variaciones en la temperatura del plasrna,“lJ naturaleza del

sustrato y controles de la calidad del propio método. Wang® indica que al aplicar tratamientos
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térmicos en el intervalo de 850 a 1000 °C aparecen numerosas impurezas y la cristalinidad de la

HA disminuye considerablemente.

Yang® afirma que las caracteristicas mecanicas de estos recubrimientos de HA estin
condicionadas por numerosos factores: su grosor, microestructura, rugosidad y tipo de metal del
sustrato, propiedades de viscosidad y fuerza del adhesivo utilizado, y otras caracteristicas propias
del recubrimiento, como su cristalinidad y la presencia de impurezas.

Segiin Ding”, los recubtimientos obtenidos por proyeccién de plasma presentan una
apatita menos cristalina que sus productos otiginales, de manera que el propio proceso de
formacién provoca la descomposicion de la apatita y diferentes reacciones quimicas entte sus
fases.

Gross™ ” demostrd que los diferentes parametros que podemos controlar en el proceso
de la proyeccion de plasma de HA pueden variar la cristalinidad de la HA: la excesiva
deshidratacion de la particula emitida durante la proyeccion, el grado de enfriamiento al entrar en
contacto con el sustrato y la temperatura de este sustrato pueden favorecer la aparicion de fases
amorfas que se encuentran en mayor proporciéon en la interfase metal-HA. El control de este
proceso debe evitar la pérdida de los grupos hidroxilos y fosfatos para aumentar el grado de HA

cristalizado.

St la popularidad de este tipo de implantes se basa en la capacidad de unién entre la capa
de HA y el hueso, el éxito de estos tratamientos puede comprometerse por una deficiente unién
entre la capa de fosfato de calcio y el sustrato metalico. La interfase metal-ceramica es una parte
esencial en este sistema de implantes, representando el punto mas débil del método.*"”

Existen muchos estudios que corroboran el fracaso de la unién metal-capa de
hidroxiapatita®"**7#P306IBPIN - mientras que otros resuelven a favor de la estabilidad de esta
interfase.

La fuerza de union entre la HA y el sustrato metilico debe soportar las tensiones que
recibira durante la colocacion del implante en el hueso, de manera que no se desprenda la capa de

fosfato de calcio.

Con la utilizacién del sistema de proyeccién de plasma, la capa de HA resultante no
presentari una estructura suficientemente densa y cristalina,' y un grosor uniforme para resistir
las fuerzas de carga a las que serd sometida en el medio oral> También pueden aparecer

microfracturas internas a la capa de fosfato de calcio. Tufecki'™ y Ashrofi % indicaron que el
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potcentaje de cristalinidad de la capa bioactiva varia entre un 49 y un 60 % apareciendo fases de
alfa- y beta-fosfato tricalcico y fosfato tetracilcico que interfieren negativamente en su
estabilidad. (Figuras 3 y 4)

Filiaggi y col” evaluaron la intetfase titanio-HA de los implantes dentales demostrando
que presentaba valores muy bajos de resistencia a la traccién debida a la ausencia de una unién

quimica entre ambas superficies. Mann y col'™

indicaron que las zonas de la interfase Ti-HA que
soportan cargas compresivas o de cizalla tienen menos posibilidades de desenlazarse que aquellas
zonas que sufren fuerzas de tension.

La falta de iones O* y OH' préximos a la interfase con el titanio indica la existencia de
fases diferentes a la HA (fosfato tricalcico y hidroxiapatita), que pueden resultar en una excesiva

5 Ta localizacién de estas fases estaria relacionada con los

reabsorcion del recubrimiento.
cambios bruscos de temperatura que sufren las particulas de hidroxiapatita a altas temperaturas
cuando impactan sobre el metal a temperatura ambiente. La dindamica del proceso, por el impacto
a velocidades altisimas (aprox. 200 m/s) y la rapida solidificaciéon de la capa podtian también
generar una fuerza extra que provocase estas transformaciones.

B3, B4, 106
Otros autores™

indicaron que la unién quimica entre el hueso y la HA presentaba
una mayor resistencia que la interfase, de naturaleza unicamente mecanica, entre el sustrato

metilico y la HA.

MacDonald'” realizé6 un estudio sobre los cambios fisicos y quimicos ocurridos en
implantes fracasados recubiertos con HA por el método de proyeccién de plasma. Sus resultados
indicaron que estos implantes habfan sufrido una progresiva disminucién del grosor de la capa
apatitica con la aparicion de zonas de titanio al descubierto provocando la pérdida de insercion
del mismo. Esto sucede por la disolucion de las fases no-apatiticas del recubrimiento (fosfato de
calcio amorfo, fosfato beta-tricilcico, fosfato tetracalcico y 6xido de calcio) ya presentes antes de
su implantacién.

Baltag'® también compara implantes recubiertos de apatita antes de utilizar y una vez
fracasados, indicando que estos ultimos presentan la pérdida parcial del recubrimiento,
especialmente en su parte apical y en las caras proximales, aumentando gradualmente su
rugosidad. La HA remanente se hace mas delgada y lisa en las zonas centrales y cervicales.
Quimicamente se observa un aumento de los iones Cl y Mg acompariado de una disminucion de
los grupos OH’ que provocan cambios importantes en la composicion y cristalinidad de la capa.
Los cambios morfologicos en los implantes fracasados parecen estar relacionados con la carga

soportada por el hueso en contacto y su movilidad.



Introduccion 26

Imagen 3. Corte de la interfase Ti-HA de un implante en su parte mas coronal vista por
microscopio electronico de barrido, cortesia del Dept. Ciencia dels Materials de la UPC. Se
observa la presencia de poros entre las dos superficies, diferentes grosores de la capa de fosfato
calcico, poros internos y lineas de fractura.
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Imagen 4. Imagen de la capa de HA vista por microscopio electrénico de barrido cortesia del
Dept. de Ciencies dels Materials de la UPC. Se observa una cristalinidad amorfa de la HA, con la
presencia de microfracturas internas.
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Con el fin de mejorar las propiedades mecanicas de la capa de fosfato de calcio, se han
realizado algunas variaciones en este sistema de proyecciéon de plasma, como mezclar titanio en
polvo a la apatita, previo a su proyecciéon en forma de plasma sobre el sustrato metilico,
aumentandose asi la fuerza de unién de la capa resultante, sin afectar significativamente la

bioactividad de la misma.'”

Otros sistemas para la elaboracién de supetficies de fosfatos de calcio sobre implantes:

A pesar de que, actualmente, el sistema por proyeccion de plasma de HA sobre un
sustrato metalico es el inico método que se utiliza comercialmente en la confeccién de implantes
con una capa supetficial bioactiva, se han realizado intentos varios de desarrollar otras técnicas

que mejoren las propiedades quimicas y mecanicas de este tipo de implantes.

El sistema de recubrimiento por chisporroteado por radio-frecuencias se basa en el
bombardeo con atomos de argon a alta velocidad sobre un blanco de HA de manera que se
desprenden diminutas particulas que se dirigen sobre un sustrato metéilico formandose una fina
capa libre de porosidades.

: 60, 79, 110, 111
Diversos autores

evaluaron esta técnica comprobando que el recubrimiento
resultante presentaba una mayor adhesion sobre el sustrato en comparacion con otros métodos,
porque las particulas de HA impactaban contra el metal con suficiente energfa para penetrar en su
superficie sin alterar sus propiedades mecanicas. La capa de fosfato de calcio resultante con este
método presentaba unas caracteristicas de densidad y uniformidad que le hacia idénea para

recubrir superficies de topografia irregular. Por el contrario, la ceramica resultante presentaba

formas amorfas con una baja cristalizacién.

La ablacién por liser permite obtener capas apatiticas con una proporcion de iones Ca/P
idonea, no obstante las altas temperaturas a que sometemos al sustrato provocan la aparicién de

fases de baja cristalinidad que pueden comprometer los tesultados clinicos a largo plazo™ .

Con el sistema de formacion de HA por presion isostitica conseguimos recubrimientos
densos y de menor porosidad que los obtenidos por plasma-spray, a temperaturas de 700 a 850°C

y a un maximo de 1000 bar de presion. Por otro lado, se han observado la presencia de grietas
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verticales, debidas, posiblemente, a las diferencias en el mddulo elastico y en el coeficiente de

expansién térmico entre el Tiy la HA®

En la actualidad, y con la intencion de superar los problemas que han situado en tela de
juicio a los implantes recubiertos con HA, se elaboran sistemas basados en la inmersion del
sustrato metalico, habitualmente titanio, en disoluciones acuosas que permitan la formacion de la

40,43,112,113,114,115,116 . e
Con esto se pretende mejorar las caracteristicas

biocapa por métodos quimicos.
propias de la interfase titanio-HA, de manera que se consiga una superficie de recubrimiento
unida quimicamente al metal® """, y con el grosor, uniformidad y ctistalinidad idéneas para

impedir su desprendimiento o degradacién a largo plazo."*

Las disoluciones utilizadas en estos estudios simulan fluidos fisioldgicos y se pretende
intervenir sobre las diferentes variables del procedimiento (tipo de disolucién

126,127,128

4y L 119,120,121,122,123,124,125 . .. . L <. .
utilizada ™SS componentes de la disolucion de inmersion , termodinamica del

130,11

sistema’®, temperatura del tratamiento térmico : pH'”‘, morfologia superficial del

133

sustrato ...) con el fin de obtener una capa con las caracteristicas mecanicas y bioquimicas

iddneas.

La elaboracién de capas de fosfato de calcio con diferentes cristalinidades por via quimica
y a baja temperatura no solo es factible sobre un substrato de titanio, sino que es posible su
realizacion sobre otras superficies sélidas como matrices de tejidos organicos, vitro-ceramicas o

polimeros organicos'*.

Susceptibilidad a la colonizacién bacteriana de las superficies de HA:

La introduccién de los biomateriales en la cavidad oral plantea interrogantes sobre el
comportamiento bacteriano que entra en contacto sobre sus superficies, ya que la acumulacién de
placa bacteriana sobre los dientes naturales también ocurre sobre las diferentes estructuras
implantolégicas que se encuentran en contacto con el medio oral, siendo éste un factor
importantisimo en el éxito de nuestros actos clinicos.

Las bacterias patogenas periodontales que se fijan en los dientes también lo hacen sobre
los diferentes materiales que forman los implantes provocando la formacion de la placa

bacteriana. Los fendémenos fisico-quimicos subyacentes incluyen interacciones electroestaticas,
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interacciones quimicas especificas entre grupos funcionales de la pelicula adquirida y de la
supetficie solida del biomaterial, y interacciones laterales entre las moléculas o los cuerpos que se
fijan en la superficie de la placa.'

La topografia y microestructura de la superficie del biomaterial influyen fuertemente
sobre la capacidad de las células tisulares para orientarse, migrar y producir arreglos

} 136
organizados. ™

; 96,98,137,138
Para diversos autores™

, la superficie rugosa propia de las HA favorece la retencion
de placa aumentando la colonizacion de anaerobios Gram negativos y otros patégenos
periodontales que pueden predisponer a la periimplantitis. Ong'” indica que se debe tener en
consideracion la mayor susceptibilidad de la HA a sufrir colonizaciones bacterianas que los

implantes de titanio, factor que puede predisponer al fracaso clinico.

1.3.2.3 Vitro-ceramica

Las ceramicas compuestas por vidrios de silice (Bioglass y Ceravital) se han estudiado
como material de adhesion directa al hueso. Actualmente sus prestaciones como implantes
dentales estan muy limitadas.

La formaciéon de las vitro-ceramicas ocurre por la nuclearizacién y crecimiento de

-~ . ’ “# l) . .
pequenios cristales de menos de 1 micra de didmetro’, a una temperatura muy inferior a la
temperatura de fusidn. La cristalizacion se obtiene en mas del 90% con granos de 0,1 a 1 micra de

tamano, medida muy infetior al resto de ceramicas convencionales.

Las vitro-ceramicas desarrolladas para la implantacién presentan los siguientes
compuestos: S10,-CaO-Na,O-P,0; y L1,0-ZnO-510,.

La bioactividad de estas vitro-ceramicas se atribuye a la formacién in vivo de apatita sobre
su supetficie."*"'"

Su adhesion al hueso esta relacionada con la formacién de simultanea de una capa de
fosfato de calcio y SiO, en su superficie. Si el porcentaje de SiO, en la cerdmica esta entre el 46 y
el 55 %, la capa de fosfato de calcio se formara con posterioridad, o no llegarda a formarse
(concentracién de SiO, superior al 60%); en ambos casos no se producirid la deseable unién

142, 143, 144

directa con el hueso. Otros estudios también demuestran la formacién de una capa de

fases de apatita en la superficie de la capa de vitro-ceramica cuando son tratadas quimicamente
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por inmersién en una disolucién 16nica que simula el plasma sanguineo humano (SBF). La
condicién esencial para que las vitro-cerdmicas se unan al hueso es la formacién in vivo de esta
capa de fosfato de calcio, aunque no hace falta que la apatita forme parte del material original'*.

La capa de SiO, se une firmemente al titanio, impidiendo la liberacién de iones del metal

al miedo bucal y disminuyendo la acumulacién de placa bacteriana.'* ' 14:1¥

Las vitro-ceramicas presentan un coeficiente de expansion térmica muy bajo y una
resistencia a la abrasion parecida al zafiro. La resistencia a la traccion puede mejorarse
controlando el tamafo del cristal. Su principal inconveniente es que se trata de un material muy

quebradizo.

Con el fin de mejorar la osteointegracion de estas vitro-ceraimicas podemos recubrirlas
con una capa apatitica siguiendo un procedimiento quimico, por inmersién en soluciones que
simulen el plasma humano, similar al utilizado para el p L g

Los grupos Si-OH son efectivos en la nuclearizacion de la apatita de una forma indirecta,
a través de la formacién de sus componentes cilcicos y su posterior formacion de fosfato cilcico

amorfo, de proporcién Ca/P baja.

1.3.2.4 Carbonos

Los compuestos de catbono y carbono-silicona son inertes pudiéndose fabricar
materiales con propiedades elasticas muy similares a las del hueso. Por el contrario, su fragilidad y

su conductibilidad eléctrica y térmica son sus principales desventajas.’

En teoria, el carbono podtia ser un material ideal para el recubrimiento de implantes
metalicos, pero cuando entra en contacto con el acero inoxidable en un ambiente salino puede

provocar una degradacion electrolitica del metal.
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1.3.3 Materiales poliméricos

La palabra polimero significa etimologicamente “muchas partes”. Por material polimérico
se considera aquel que contiene muchas unidades enlazadas quimicamente, normalmente por un

enlace covalente.

Los polimeros no se han utlizado mucho como componente principal de los implantes
dentales debido a su resistencia relativamente baja y a su gran ductlidad, limitindose su

aplicacion a recubrimientos de superficie y a pilares de fijacion.

1.4 INTERACCIONES DE LA INTERFASE BIOMATERIAL-HUESO Y
OSTEOINTEGRACION

Los biomateriales se pueden diferenciar segin el tipo de interfase 6sea que provocan al

ser implantados.

Los metales y sus aleaciones no ofrecen una fuerza de adhesion a los tejidos blandos
periodontales. Se han descrito algunas interacciones superficiales que recomiendan el
electropulido de la superficie” para mejorar la formacion de los tejidos adyacentes.

En cuanto a la interfase Osea, las aleaciones de acero inoxidable (316L) se asocian a la
formacién de un tejido fibroso, mientras que el titanio se une directamente al hueso sin la

presencia de adhesién quimica, ™ * > %!

Una superficie lisa de las ceramicas, entre ellas la hidroxiapatita, también favorece la
adaptacion de los tejidos periodontales periimplantarios, a la vez que impide la acumulacién de
placa dental.

Los materiales ceramicos de fosfatos de calcio (fosfato tricalcico y HA) son los tnicos

materiales que se han demostrado que tienen capacidad de unirse quimicamente al hueso.
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Los polimeros se consideran como materiales capaces de estabilizar la interfase tejido

blando-interfase,” pero que no se unen quimicamente a las estructuras dseas.

Se puede decir que los materiales implantolégicos con superficie rugosa en contacto con
las estructuras periodontales dificultan la higiene necesaria para la formacién del sellado biologico

y el éxito del tratamiento.

Segiin Weinlaender'™ existen cuatro tipos diferentes de interfases entre el hueso y el
implante dependiendo del material utilizado en cada caso:

Los materiales biotolerados, como las aleaciones de cobalto, polimetilmetacrilato y el
acero, originarin una osteogénesis “a distancia”, pudiendo provocar una fibrointegracién.

Los materiales bioinertes (6xido de aluminio y carbonatos) originaran una osteogénesis
“de contacto”, en la que la interfase hueso-implante sera minima, sin unién quimica y con
capacidad de carga.

El dtanio y el tantalio son materiales bioadhesivos para el hueso provocando una
osteogénesis “de adhesion”, con uniones quimicas y capacidad de carga.

Los materiales bioactivos, como las ceramicas de hidroxiapatita, induciran a la
osteogénesis “de intercambio”, con una interfase mediada por uniones quimicas y un intercambio

16nico entre el hueso y el material.

1.4.1 Osteointegracion

El éxito de los tratamientos implantoldgicos dependera del grado de interaccién
entre el hueso vivo y la superficie externa del implante.

La osteointegracién fue definida por Branemark en 1977'* como la conexién directa
estructural y funcional entre el hueso vivo, ordenado, y la superficie de un implante sometido a
una carga funcional; aunque mucho tiempo antes, en 1969, ya habia postulado el concepto de
contacto ditecto entre el hueso vital y el implante de titanio, sin la interposicién de tejido
conectivo fibtoso entte ellos'™. Por lo tanto, el conocimiento de las respuestas biologicas de los
tejidos duros y blandos orales a la preparacién quirirgica de la zona receptora del implante sera

imprescindible para el éxito del tratamiento protésico.
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Albrektsson™ ' ofrece una definicién clinica de la osteointegracién, calificindola como la
ausencia de movimiento al aplicar una fuerza sobre un implante 6seo; en contraposicién con los
implantes que presentan tejido conectivo en la interfase, que si presentan movilidad.

Otros signos clinicos que nos demuestren la existencia de osteointegraciéon son la

percusion correcta, la ausencia de dolor y el buen estado gingival.

Ademas de los signos y sintomas clinicos, existen diversos métodos para determinar la
correcta osteointegracion implantatia.

Con las radiografias periapicales podemos determinar algunos signos de la correcta
integracion Osea de los implantes, como la continuidad 6sea entre el hueso y el implante y la

ausencia de zonas radiolicidas'®

, pero estamos limitados en los estudios a largo plazo por la
dificil cuantificacién del estado éseo. Estos inconvenientes se pueden superar con la utilizacién
de la radiografia digital y la radivisiografia digital que permiten un control longitudinal en el

tiempo de los defectos Gseos periimplantatios'’.

Otro mecanismo que explica la retencién del implante dental funcional es la
fibrointegracién o retencién fibrodsea, que es definida por la Asociacién Americana de
Implantologia (AAID)"® como la interposicién de tejido colagenoso denso y sano entre el
implante y el hueso.

Weiss '’ defiende este modelo de integracién, ya que la presencia de fibras de coligeno en
la interfase hueso-implante tienen un efecto osteogénico, formandose un pseudo-ligamento
peritmplantario que, al ser cargado fisiolégicamente, estimula la diferenciacién hacia elementos

del tejido conjuntivo asociados al mantenimiento del hueso.

En la actualidad se habla de retencién bioactiva o biointegracién, que implica la unién
quimica del hueso vivo con la superficie del implante, independiente a la utilizacion de cualquier
mecanismo de unién mecanica, y evidenciable a nivel del microscopio electrénico. ILa
hidroxiapatita es el material bioactivo representativo capaz de provocar la unién quimica con el
hueso que rodea al implante.”'® '*"'® Por el contrario, la osteointegracién adaptativa es aquella
en la que el tejido 6seo esta en intimo contacto con la superficie del implante sin la presencia de

tejidos blandos intercalados, y identificable con la ayuda de un microscopio electrénico.
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Gammage'® opina que la utilizacién de los términos osteointegracién, fibrointegracién y
biointegracion es un ejercicio académico y léxico; lo importante para conseguir el éxito de los
implantes es mantener la salud periimplantaria.

La osteointegracion significa que hay células 6seas en contacto con la superficie del

implante, de manera que el hueso no lo considere como un elemento extrafio.

Los fracasos en la osteointegracién pueden ocurrir por diferentes factores generales,
como una edad avanzada o una salud general deficiente del paciente, o por factores locales, como

las complicaciones quirtrgicas, mala higiene bucal o cargas oclusales tempranas o excesivas.'*

1.4.2 Biomecanica

El éxito clinico a largo plazo de los implantes dentales se basa, como la totalidad de las
soluciones restauradoras orales, en admitir las fuerzas fisiologicas distribuyéndolas hacia los
tejidos vecinos.

El hueso se remodela segin la tension (fuerza/supetficie) que recibe; por lo tanto es
fundamental conocer la manera en que los implantes distribuyen estas tensiones para valorar la
estabilidad de la unién hueso-implante.

El implante recibe fuerzas que se describen segin su intensidad, direccién, duracién y
modo de carga (constante, ciclica y intermitente), y que deben ser soportadas gracias al material,
disefio, posicién y situacion del propio implante y de la protesis que soporta.

Branemark' opina que el aspecto mas importante de la transferencia de cargas del
implante al hueso es la ausencia de movilidad relativa entre el implante y el hueso, o sea
consiguiendo la perfecta osteointegracién del implante. Para que cicatrice el hueso en
crecimiento, ajustandose perfectamente a la superficie del implante, es imprescindible la ausencia
de carga, evitindose las tensiones entre ambos materiales. Asi, un implante en forma de tornillo o
con rugosidades y irregularidades en su topografia superficial no necesita de una verdadera unién
con el hueso para transmitir correctamente las catgas axiales al hueso colindante. Los efectos
positivos de las irregularidades de superficie requieren de una integracion estrecha del hueso a las
asperezas del implante; si se forma una capa fibrosa en la interfase, la carga puede provocar un

movimiento relativo y la degradacion del hueso periimplantario.
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En el presente estudio se pretende elaborar una capa bioactiva de fosfato de calcio
sobre un sustrato de titanio utilizando un método quimico, por inmersién en una disolucién

que simula el fluido fisiolégico.

Esta capa debe unirse quimicamente al sustrato, obteniendo una mejora en sus
propiedades mecanicas que evite su degradacion clinica, y que permita su posterior utilizaciéon

en la fabricacién de implantes dentales de titanio recubiertos de fosfato de calcio
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1. Elaborar una superficie bioactiva de fosfato de calcio sobre un sustrato de titanio por

via quimica, mediante un método de inmersion en una disolucion acuosa.

2. Observar si el fosfato de calcio obtenido por via quimica es de tipo cristalino, con
ausencia de fases amorfas propias de las capas de apatita formadas por el sistema de

proyeccion de plasma

3. Validar la microscopia electronica ambiental (ESEM) como un método para valorar el

crecimiento de la superficie bioactiva del fosfato de calcio sobre el titanio,

4. Estudiar las caracteristicas de grosor de la capa de fosfato de calcio obtenida por via

quimica.

5. Valorar como varia la rugosidad de la capa de fosfato de calcio producida por la

inmersion en una disolucion acuosa.

6. Comparar la fuerza de unién de la capa de fosfato de calcio sobre el sustrato de titanio

obtenida por via quimica con una obtenida por el sistema de proyeccién de plasma.
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4.1 MATERIAL

Para la realizacion de este estudio se utilizaron un total de 23 muesttas de titanio de
seccion cuadrangular de 10 x 10 x 0,7 mm; que sirvieron como sustrato sobre la que se
deberia formar la capa bioactiva de fosfato de calcio. Las muestras se obtuvieron a partir de
una barra de igual seccién (Technalloy Espafia) por medio de una cortadora de disco de

diamante

El utanio cometcialmente puro presenta cuatro grados dependiendo de su
composicién en impurezas (segin las normas ASTM'®). Uno de los primeros aspectos
consisti6 en la determinacion del grado de titanio a utilizar, y si éste resulta adecuado para su

utilizacién en implantologia dental.

Ademas de la determinacion del grado del titanio, se determiné la microestructura
cristalina que a temperatura ambiente deberia estar formada por granos equiaxiales de fase
o, en contraposicion a la obtenida por el calentamiento a temperaturas superiores a 882 °C

(regién de fase B), con postetior enfriamiento rapido, para dar estructuras martensiticas o’.

La caracterizacidén de estas muestras de titanio se realizé por medio de microscopia

optica y electrénica de batrido.

4.2 PREPARACION DE MUESTRAS PARA EL MICROSCOPIO OPTICO Y
MICROSCOPIA ELECTRONICA DE BARRIDO

Se realiz6 una cuidadosa preparacion metalografica del titanio a estudiar ya que en
el desbaste y en el pulido podemos ejercer tensiones mecanicas que alteren la estructura del
material. Para evitar estos errores, las operaciones de corte, desbaste, pulido y ataque se

hicieron con el maximo de cuidado y rigor.
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4.2.1 Encastacion de las muestras.

Inicialmente para evitar el calentamiento, las 23 muestras se encastaron con una
resina de polimerizacion transparente, que polimeriza a temperatura ambiente mediante un
catalizador. Sin embargo, en vista de la imposibilidad de poder efectuar la observacion de la
microestructura por la mala calidad de las muestras asi encastadas, el encaste se tuvo que

realizar mediante baquelita en polvo.

La baquelita fluidifica a temperaturas alrededor de los 120°C, dando como

resultado, una vez fria, un material oscuro, compacto y resistente.

Las muestras se encastaron utilizando una encastadora SPEED-PRESS de la marca
Buehler, L'TD (Figura 5). Dicho aparato permite la encastacion de las muestras con
baquelita. El calentamiento hasta los 120°C y el posterior enfriamiento a temperatura
ambiente no produce cambios en la microestructura que se desea observar, evitaindose el

incremento y descenso de la temperatura de un modo brusco.

SAOLD EATEN

Figura 5. Encastadora Speed-Press
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4.2.2 Pulido y ataque de las muestras.

Para la observacién de la microestructura de las muestras en el microscopio éptico
y en el microscopio electronico de barrido (SEM), fue necesario pulitlas hasta obtener una
superficie completamente lisa y sin rugosidades. Posteriormente se realizé6 un ataque

quimico de la probeta, para asi revelar su estructura metalografica,

Debido al buen acabado superficial de las muestras y a su pequefio espesor, las
muestras fueron desbastadas mediante papel de esmeril de SiC de una granulometria de

1200. El pulido se realizé con pafios mediante una solucién acuosa de 6xido de aluminio

(ALO,) de diferentes tamafios de particula ( 1y 0.05pum ).

Casi todos los reactivos que se emplean en el ataque quimico de los discos
contienen HF y un agente oxidante, tal como el HNO,. En este caso se emple6 una
solucién de HF del 48% y una solucion HNO, del 60%. Los dos agentes se mezclaron en

una proporcion de 1:1. El tempo de ataque fue de entre diez y quince segundos.

En 5 muestras se realizé un pasivado quimico por inmersion en HF y HNO, a una
concentracion 0,6 M, con el fin de averiguar si el aumento de espesor de la capa de éxido
de titanio que recubre el metal, podria afectar en algin modo a la formacién de la capa

bicactiva.

4.2.3 Microscopia 6ptica

Se observo la microestructura de todas las muestras en un microscopio 6ptico
REICHERT MEF 4A/M, de la marca Leica, equipado con objetivos de 5,10,20 y 50
aumentos. (Figura 6)
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4.2.4 Microscopia electrénica de batrido y microandlisis de energia dispersa de
rayos X

Se observo la estructura metalogrifica de todas las muestras en un microscopio
electronico de barrido JEOL-JSM 6400. Se trabajoé con un voltaje acelerador de electrones
de 15KV, con un aumento de imagen entre 200 y 2300 veces. Se tomaron imaigenes

mediante formato electronico de alta resolucion.

Al microscopio electrénico de barrido se le pueden acoplar diferentes tipos de
detectores. Uno de ellos es ¢l espectrometro de energia dispetsiva de rayos X (EDS)
(Figura 7). Se determiné la composicion quimica de todas muestras empleando este

dispositivo.

Si se detecta la energia de los rayos X producidos al incidir un haz de electrones

sobre la muestra se tiene un espectro de energia dispersiva.

Cuando el haz de electrones incide sobre los atomos de la muestra el 99% de la
energia de haz se pierde en calor, otros electrones debido a la interaccionan con los atomos
de la muestra son desacelerados, produciendo radiaciones electromagnéticas en el orden de
los rayos X ( radiacién de frenado o bremstrahlung ). Por otro lado, existe la posibilidad de
que algunos electrones incidentes arranque electrones de capas internas ( efecto Compton ),
dejando " espacios vacios ", por tener ellos mayor energia, tendran que emitir el exceso de
enetgia en forma de radiacién electromagnética cuya longitud de onda esta en el rango de

los rayos X..

Estos rayos X son caracteristicos de cada elemento quimico, por lo que su
deteccién proporciona una técnica analitica de gran importancia, y su intensidad depende
de la cantidad de elemento en la muestra. Si se utiliza un espectrometro apropiado, y un
semiconductor, de alta resolucién, se puede conocer tanto los elementos que componen su

muestra como su concentracion.

El analisis quimico por EDS esta limitado para elementos de Masa Atémica (Z)
mayor a 10 (si no se retira la ventana de berilio que llevan los detectores), es decir, del sodio

en adelante. Ademas, la concentracién minima que puede ser detectada es de 0.2%.
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Figura 6. Microscopio ()ptico

Figura 7. Microscopio Electrénico de Barrido
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4.3 DETERMINACION DE LA RUGOSIDAD DE LOS MATERIALES

La rugosidad superficial de los materiales estudiados, tanto de las muestras iniciales
de titanio como de la capa resultante de fosfato de calcio, es importante para el crecimiento
de la capa bioactiva ya que jugard un papel muy importante respecto a la quimica de
superficies. Los materiales deben tener un buen acabado superficial y presentar una

limpieza absoluta con el fin de mejorar su comportamiento.

Antes de iniciarse el tratamiento quimico de las muestras de titanio c.p., se
determind su rugosidad inicial para compararla con la rugosidad de la capa de fosfato de

calcio obtenida.

Para los materiales estudiados se determinaron los valores de rugosidad Ra. El valor
de rugosidad Ra se refiere a la media aritmética de las desviaciones del perfil. Se calculo a
partir de la media de cinco mediciones en distintas zonas de las muestras, Los valores se
determinaron mediante un rugosimetro MITUTOYO SURFTEST SV-500 controlado
mediante software SURFPACK v3.00 (Figura 8). Los parametros que controlan la
determinacion de los valores fueron para los alambres estudiados los que se muestran en la

Tabla 5.

Figura 8. Rugosimetro Mitutoyo Surftest SV-500
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Ti
LONGITUD DFE|0.45
MUESTRA (mm)
NUMERO DE |34
LECTURAS
LONGITUD DE|3.2
ENSAYO (mm)
FILTRO DE | Inclinacion total
COMPENSACION
PERFIL R
FILTRO Gaussiano
Con longitud de corte
A, = 0,21 mm

Tabla 5. Condiciones de medicion de la rugosidad.

4.4 METODOLOGIA DE PREPARACION DE LA CAPA BIOACTIVA

La primera fase del método utilizado en este estudio para la obtencién de la capa
de fosfato de calcio, consiste en la bioactivacion de la supetficie del titanio, gracias a la
formacién de un gel denso y amorfo de titanato de sodio, inducida por tratamiento quimico
y térmico. En este momento, si el titanio se implanta 77 v, ya es capaz de formar enlace
quimico directo con el hueso ordenado. Si se deposita una capa de apatita iz zfro antes de la

implantacion, el tejido humano no ha de realizar las primeras etapas de enlace con el

implante.

Los estudios de la quimica de corrosién del titanio han demostrado que los

tratamientos con soluciones alcalinas calientes forman una capa de titanato hidratado en la
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. : + 35,112, 113
superficie del titanio ™ "

. En esta ocasion las 23 placas de titanio fueron tratadas por
inmersion en una solucién de NaOH (0,5 M) a una temperatura de 60° C durante 24 horas
para formar este gel de titanato. Seguidamente se limpiaron en agua destilada y se secaron a

40° C durante 24 horas.

A continuacién siguié un tratamiento térmico para que el gel pasase a ser mas
denso y asi mejorar la adhesion entre éste y el titanio. Las muestras de titanio se calentaron
progresivamente 2 un ritmo de 5°C/min en un horno eléctrico hasta llegar a los 600°C,
permaneciendo durante 1 hora a esta temperatura. Para acabar, las placas de titanio se

dejaron enfriar dentro del mismo horno.

[l horno utilizado en este tratamiento térmico fue un Hobersal ST-18 con

atmosfera controlada de Argén para evitar la contaminacion de las muestras. (Figura 9)

l.a adhesién de la capa aumenta con la temperatura, pero para temperaturas
superiores a 600°C el gel cristaliza en un alto porcentaje, lo que retarda el posterior proceso
de deposicion de apatita sobre la superficie. El posterior mecanismo de formacion de
apatita dependera de la migracion de los iones de sodio, procedentes del hidrogel de

titanato de sodio formado en la superficie del Ti c.p. después de su tratamiento con NaOH.
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4.4.2 Deposicién in vitro de la capa de fosfato de calcio

Para conseguir el depdsito de apatita in vitro sobre el titanio ya tratado quimica y
térmicamente, es decir, con el titanato en superficie, se sumergieron las muestras dentro de
una solucién con una concentracion 16nica muy cercana a la del plasma sanguineo humano
(Tabla 6), que debido a esta similitud se le denomina Simulated Body Fluid (SBF). La tnica
diferencia entre este fluido y el del cuerpo es que el SBF tiene una supersaturaciéon en
cloruro y una concentracién de HCOy inferior. El SBF que se utilizé en este trabajo estaba
tamponado a pH 7,4 con 50 mM de trishidroximetil aminometano y 40 mM de icido
clothidrico a 36,5 °C, siguiendo el protocolo de Kokubo, mediante un pHmetro dirigido
por ordenador que permita el control riguroso de esta variable (Figura 10). A continuacién,

se describe con mis detalle el método y su justificacién quimica.

1. Se lavaron todas las botellas y utensilios con disolucion 1M-HCI, detergente neutro con
agua destilada, y agua desionizada; y después se secaron.

Para preparar un litto de 1M-HCI a partir de HCI al 37% se llené un matraz de
dicha capacidad hasta la mitad con agua destilada. A continuacién se afiadié 83 ml de HCI
al 37%, para finalizar enrasando con mas agua destilada hasta completar la disolucion

deseada.

2. Se pusieron 500 ml de agua desionizada en una botella de litro de polietileno, y se cubrié

la botella con un vidrio de reloj.

3.Se agit6 el agua en la botella mediante un agitador magnético, y se afadié al agua los
reactivos que se muestran en la Tabla 7, uno por uno, y en el orden dado en la misma,

esperando para afadir uno a que se disolviera completamente el anterior.

4. Se ajusté la temperatura de la disolucion en la botella a 36.5 °C con un bafio térmico de
agua, y el pH de la disolucién a 7.4 agitando la disolucién con un agitador mecanico y
anadiendo 1M-HC], gota a gota, en la disolucién. (Al sacar el electrodo del pHimetro de la
disolucion, se afiadi6 el agua utilizada para limpiarlo en la disolucion, asi como el agua

utilizada para lavar el termémetro y el agitador mecanico).
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5.Se transfiri la disolucion del bote de polietileno a un matraz de 1000 ml., anadiéndose el

agua utilizada para lavar el bote de polietileno al matraz con la disolucion.

6. Se ajusto el volumen total de la disolucién hasta un litto anadiendo agua desionizada,

agitando el matraz a 20 °C,

7. Se transfiri6 la disolucion del matraz a una botella de polietileno o de poliestireno, y se
almacenaron las botellas en un refrigerador a 5-10 °C. Se comprobo que ninguna sustancia
se precipito en la disolucion durante el almacenamiento, en cuyo caso habria que desechatla

y reiniciar todo el proceso de elaboracién del SBF.

lon SBF Plasma humano
Na® 142.0 142.0

K' 5.0 5.0

Mg** 1.5 15

Ca* 2.5 2.5

cr 147.8 103.0
HCOy 4.2 27.0
HPO/? 1.0 1.0

SO.* 0.5 0.5

Tabla 6. Concentracién ionica (mM) del SBF y del plasma sanguineo humano.

Otrden Reactivo Cantidad
1 NaCl 7.996 g
2 NaHCO, 0.350 g
3 KCl1 0224 ¢
4 K,HPO,3H,0O 0.228 ¢
5 MgCl, 6H,0O 0.305¢g
6 1M-HCI 37.5 ml
7 CaCl, 0278 ¢
8 Na,SO, 0.074 ¢
9 NH,C(CH,OH), 6.057 g

Tabla 7. Reactivos para preparar SBF.
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Las muestras de titanio activadas quimica y térmicamente fueron inmersas en 40
mm de SBF, de la manera que se observa en el esquema de la figura 11 y depositadas en
una estufa (Figura 12) a 37°C, simulando las condiciones in vivo, durante 2 semanas. El

SBF se renovaba cada dos dias.

Figura 11. Esquema del sistema para
colgar las placas en el SBF

Figura 12. Estufa con las muestras en el
interior
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Todos las preparaciones del Simulated Body Fluid y la deposicion de la capa se
realizaron bajo una campana de flujo laminar Telstar 2000 de flujo horizontal bajo lampara
de rayos ultravioletas (Figura 13). Se garantizaba durante todo el proceso la ausencia de
bacterias o microorganismos que podrian afectar a la integridad de la capa de fosfato.
Todos los instrumentos fueron esterilizados en una esterilizadora Selecta a vapor de agua

de 120°C durante 3 horas.

Asimismo, el agua que se utilizé en todo el proceso fue destilada dos veces bajo
intercambiadores de 1ones con un equipo Milipore 3000 (Figura 14 ). El agua era por tanto

bidestilada lo que garantiz6 la calidad de la misma como reactivo.

Fig. 13. Campana de flujo laminar Fig. 14. Intercambiador de iones

4.5 MICROSCOPIA ELECTRONICA AMBIENTAL

Para la observacion y determinacion del crecimiento de la capa bioactiva de fosfato
de calcio se utiliz6 un microscopio electronico ambiental (ESEM) Electroscan 2020 (Figura
15), que permite observar muestras no conductoras sin preparacion de recubrimiento de
oro como en el caso del microscopio electronico de barrido. Esto nos ofrece la posibilidad
de estudiar las muestras de titanio recubiertas del gel de titanato y de la capa de fosfato de

calcio creciendo en la superficie del material.

El portamuestras de este microscopio electronico (Figura 16) posee un sistema de

enfriamiento y calentamiento, con lo que las muestras las pudimos observar a 37°C e
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incluso en un clerto medio fisiologico. Es decir, pudimos observar las muestras hidratadas

tal y como serian en su aplicacion final.

Para la mejor observacion de las muestras, en ocasiones se obtuvieron las imagenes
de electrones secundarios con la ayuda de vapor de agua a una presion de unos 50 Torr y a

una temperatura entre 5y 7 °C, con la finalidad de mantener las muestras bien hidratadas.

Fig., 'léd\ﬁcroscopio electrénico ambiental  Fig. 13)Portamuestras
1Y 1 €

La caracterizacion de la capa de fosfato de calcio formada en la superficie del titanio
se realizo con un equipo de microandlisis de rayos X rasantes. Esta técnica presenta el
mismo fundamento que la convencional pero los haces inciden en un angulo muy pequefio
respecto la superficie a estudiar, lo que permite un analisis mucho mas sensible de la capa.
St estudiaramos la superficie resultante con microanalisis convencional, la incidencia del haz
de electrones abarcaria, ademas de todo el grosor de la capa de fosfato de calcio, mucho

volumen del substrato de titanio lo que distorsionaria los resultados.

4.6 DETERMINACION DE LA RUGOSIDAD DE LA CAPA DE FOSFATO DE
CALCIO

Después de los 15 dias de tratamiento por inmersion de las muestras de titanio en
SBF se determino la rugosidad de la capa de fosfato de calcio obtenida, utilizando el mismo

rugosimetro y los mismos parametros que se usaron para las muestras de titanio originales.
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4.7 DETERMINACION DE MICRODUREZAS

El siguiente procedimiento fue estudiar la microdureza de la capa de fosfato de
calcio obtenida en este estudio. Par ello, se emple6 un microdurometro MATSUZAWA
(Figura 17), empleando cargas de 10g de fuerza durante 15 segundos sobre la capa de
fosfato de calcio obtenida en este trabajo para determinar su microdureza. El identador

utilizado tenia forma de piramide de base cuadrangular de diamante. (Figura 18).

Estos valores permiten medir de manera clara los parimetros geométricos de la

indentacién y por lo tanto encontrar el valor correspondiente Vickers (HV), .

En el test Vickers la carga se aplica suavemente, sin impacto, de 10 a 15 segundos.
Las propiedades fisicas del identador y la exactitud de la carga aplicada deben ser
controladas para conseguir resultados correctos. Una vez aplicada la carga (L), se miden las
dos diagonales de la identacién con un micrémetro, y se realiza la media (d). La dureza

Vickers se calcula de la siguiente manera: HV=185441./ d® (L. son gramos-fuerza, y d son

Lim)

Fig. 15 Indentador piramidal
¢y
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4.8 METODO DE ARRANCAMIENTO

Para determinar la fuerza de adhesion de la capa de fosfato de calcio obtenida en
este trabajo se utilizé un equipo de arrancamiento (scratch test), el cual consiste en un
sistema de penetracion que arana dicha capa en su interfase con el sustrato, determinando

la fuerza que realiza el indentador para producir el despegue de la capa. (Figura 19).

Este test se aplico sobre cinco muestras de titanio recubiertas por fosfato de calcio
obtenidas por via quimica en este estudio, sobre cinco implantes de titanio recubiertos de

apatita elaborado por el método de proyeccion de plasma (plasma-spray).
p P PIO] P praj

El indentador es un diamante de forma esférica con 50 micrémetros de radio que
aplica una fuerza de arrancamiento de 2 N. La adquisicion de datos informaticamente fue
de 50 puntos por segundo y la velocidad de aranado de 20 micrometros por segundo. La
velocidad de aplicacion de carga escogida fue de 10mN/s. Se realizaron por cada una de las
muestras cinco recorridos de 24 mm. Se obtuvieron datos de un total de 2.500.000 de

puntos para cada una de las cinco muestras estudiadas (Figura 20).

Fig. 16. Equipo de arrancamiento

\q
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sample properties
coating material

substrate material
coating thickness

1. sample surface

=/ 3

fest conditions
geometry: spherical (50pum radius) diamond
normal force: 0.5-2.5 N
scan speed: 20 pm/s
loading rate: 9.2-33.3 mN/s

v

2. testing procedure

i * Lt

| |
i/

tangcnual force

[ failure mechanisms

diamond penetration

3. destroyed sample
surface

[

microscopy

Fig. 17 Esquema del funcionamiento del Scratch Test

4.9 METODOS ESTADISTICOS

Los datos obtenidos acerca de la rugosidad (R) de la superficie de las muestras

antés y después de ser tratadas quimicamente se compararon con el test de Wilcoxon.

En los ensayos de arrancamiento de la capa de fosfato de calcio, los resultados
fueron tratados estadisticamente para determinar si los valores de adhesion de las
superficies producidas por proyeccion de plasma y las producidas en este estudio por via

quimica eran valores significativos. Para ello se realizo el test t-Student para muestras

independientes.
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5.1 CARACTERIZACION METALURGICA DEL TITANIO

La primera fase de este estudio consistio en determinar el grado y la microestructura
de las muestras de titanio c.p. usado en este estudio, y valorar si serfan adecuados para la

implantologia dental.

El espectrémetro de energia dispersa de rayos X nos permitié determinar la
composicion quimica de las muestras, obteniéndose los resultados que se muestran en la

Tabla 8, que se ajustan perfectamente al ttanio de grado 3.

Elemento % peso
Nitrégeno. 0.009
Carbono. 0.08
Hidrogeno. 0.003
Hierro. 0.20
Oxigeno. 0.28
Titanio. Balance

Tabla 8. Composicién quimica del Ti

Ademas de la determinacion del grado del titanio mas adecuado para su aplicacién
biomédica, se debe determinar qué microestructura presentan las muestras de titanio, y si
ésta es idonea para su utilizaciéon implantologica. Esto se realizé con la ayuda de la

microscopia Optica y electrénica de barrido.
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En la Figura 21 observamos una fotografia obtenida mediante el microscopio

6ptico de la microestructura del titanio utilizado, que se corresponde con una organizacion

cristalografica de granos equiaxiales de fase o maclados.

Fig. 21. Estructura de granos o del titanio c.p.

A la luz de los resultados mecanicos y de corrosion obtenidos, se establecié como
optimo el titanio de grado 3 con microestructura de granos equiaxiales de fase o maclados.
De esta forma tendremos un titanio con buenas propiedades mecanicas que mediante el
proceso de pasivado, hari mejorar significativamente la resistencia a la corrosién del

material, alcanzando incluso niveles superiores del titanio de grado 1.

5.2 CARACTERIZACION DE LAS CAPAS BIOACTIVAS

La caracterizacion de las capas formadas sobre las muestras de titanio después del
tratamiento quimico y térmico, y de la inmersiéon en el Simulated Body Fluid se realizo
mediante la observacion en un Microscopio Electronico de Barrido Ambiental (ESEM).
La caracterizacion analitica de los productos se realizo mediante estudios de Difraccion de

Rayos X rasantes. Estos estudios se realizaron a diferentes tiempos para ir observando la
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cinética de reaccion. Se determiné también la rugosidad antes y a diferentes tiempos del

tratamiento para ver su influencia y su posible variacién con la deposicion de las capas.

5.2.1 Caracterizacion de la capa bioactiva después del tratamiento quimico y

térmico

LLas observaciones iniciales en el ESEM mostraron que, después de los tratamientos
quimicos y térmicos, se creo una estructura esquelética, porosa, en la superficie de las
placas tratadas con NaOH (Figura 22). Esta estructura sera el substrato para el posterior
crecimiento de la capa apatitica. En la Figura 23 se muestra el diagrama de difraccion de
Rayos X rasantes de esta capa formada en las placas de titanio lisas antes de ser sumergidas
en SBF. Este difractograma confirma que la estructura esquelética observada corresponde a
titanato de sodio, tal y como demuestra su comparacion con el publicado por Kokubo et

il
'{11. 166

Figura 22. Estructura esquelética de titanato de sodio sobre una placa lisa.
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N :scdium titanate (NazTieCr)
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Figura 23. Difractograma de rayos X de la placa lisa después del tratamiento con NaOH
comparado con el obtenido por Kokubo (T.Kokubo, F.Miyaji, HM.Kim y T.Nakamura.
“Spontaneous Formation of Bonelike Apatite Layer on Chemically Treated Titanium
Metals. J.Am.Ceram.Soc. 79 (4)(1996) 1127-29)',. Ti:Titanio, N: Titanato de sodio
(Na,T1,0,,), R: Rutilo (T10,), N, : titanato de sodio (NaTiO,).

5.2.2 Caracterizacion de la biocapa tras la inmersion en SBF

Durante los dos primeros dias de inmersion en el SBF no se observaron
deposiciones de ningun tipo sobre la superficie de ninguna de las placas tratadas, aparte de
la estructura esquelética ya mencionada. Sin embargo, mediante el ESEM, al tercer dia se
pudieron observar, en ciertos puntos de las placas, pequefias agrupaciones de cristales muy
finos (del orden del nan6émetro) y se localizaron tanto en las placas pasivadas como en las

placas sin el tratamiento de pasivacion. (Figura 24 A y B).

Al cuarto dia de inmersién en SBF, las placas, pasivadas o no, y atacadas con
NaOH estaban recubiertas por una capa homogénea de apatita (como se comprobé con la

difraccion) (Figura 25).
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Figura 24 B Ampliacion de la agrupacion de cristales
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Figura 25. Difractograma de Rayos X de la placa pasivada, después de 4 dias en SBI.

Los difractogramas de rayos X rasante de la placa, realizados al cabo de cuatro dias
de inmersion en el SBF, muestran maximos a: 35% 38% 40° los cuales corresponden al
titanio; y un halo asociado a la apatita (A) entre 30,5-33°. Asimismo, se puede apreciar,
aunque ligeramente, otro halo entorno a los 26°. La presencia de estos maximos asociados
a la apatita nos indica que las pequenas bolas iniciales formadas en la superficie del Ti c.p.
eran nicleos de apatita asi como la capa homogénea obtenida a los cuatro dias en SBF, ya
que, los nuicleos y la capa homogénea tienen la misma morfologia superficial y la misma
tonalidad. Si la capa homogénea es apatita, como demuestra el difractograma, los nicleos

también lo son.

Después de cinco dias de tratamiento en SBF habia capas homogéneas de apatita

recubriendo toda la superficie de las placas lisas.

Seguidamente se observo que sobre esta capa homogénea de apatita se originaron
nuevos grupos de pequefas agrupaciones cristalinas, como si fuese una segunda

nuclearizacion sobre la capa de apatita ya existente (Figura 20).
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Figura 26. Capa homogénea de apatita en la placa lisa después de 5 dias en SBF,
con nuevos nucleos de fosfatos de calcio sobre ella.

Al final del proceso de deposicion de apatita, es decir después de 15 dias de
inmersion en el SBF no se observaron cambios en el aspecto de la capa homogénea de
apatita depositada para las muestras. La capa tiene la misma morfologia de agrupaciones
pequenias, que se observo después del cuarto y/o quinto dia del tratamiento con SBF. Los
difractogramas de rayos X rasantes al final del tratamiento confirmaron que la apatita crece
con el tiempo del tratamiento con SBF. Como se puede ver en la Figura 27, los maximos
de apatita aumentan el nimero de cuentas entre los cuatro y los once dias. Esto significa
principalmente que la capa homogénea aumenta, habiendo mas cristales de apatita en
profundidad desde la superficie, haciéndose mas significativa la presencia de esta fase en el

difractograma de Rayos X rasantes.
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ALO, - Pasivada
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Figura 27. Difractograma de la placa con impurezas de Al,O; comparando el estado inicial
de la formacion de apatita, después de 4 dias en SBF, con el estado después de 11 dias en

SBF. Ti - titanio, C- corindén (ALO,), A - apatita, R- rutilo (Ti0,)

Es muy importante que la formacién y el crecimiento de la capa bioactiva se realice
en condiciones lo mas limpias y estériles posibles ya que las bacterias pueden aparecer en la
superficie del implante dental y metabolizar el calcio de la capa desintegrandola. En la
Figura 28 se pueden observar cocos actuando sobre la superficie bioactiva, obtenida con el
microscopio electronico de barrido en una de las muestras inmersa en el Simulated Body

Fluid durante la realizacion de esta tesis doctoral.
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Fig. 28. Presencia bacteriana sobre la capa de fosfato calcico

5.3 RUGOSIDAD DE LAS MUESTRAS

Para evaluar como la deposicion de la apatita afecta la rugosidad se hizo la

determinacion del valor de R, cuyos resultados se muestran en la Tabla 10.

Placas Antes tratamiento Después de inmersion en
SBF
R, medio | Desv. est. | R, medio Desv. est.
Lisa 0,07 0,02 0,38 0,16

* Desy. est. = Desviacion estandar

Tabla 10. Valores de Rugosidad (R, en Jim) para las muestras estudiadas
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Uno de los resultados mas importantes de este analisis es que la apatita crece con la
misma cinética sobre toda la placa. Es decir, la capa no va a alcanzar un aspecto liso con el
tiempo, sino que la rugosidad va a mantenerse durante la deposicion. En la figura 29 se

observa el aspecto de rugosidad de la capa de fosfato de calcio y su homogeneidad.

536.TIF

Figura 29. Capa homogénea de apatita sobre la placa rugosa

Para ver si el aumento de la rugosidad observado en el caso de las placas lisas es
estadisticamente significativo se realizo el test de Q\.';;'ico:-:.on. El p-valor que se obtuvo,
p=0,0002, mostré que las diferencias de mcdidé son variaciones estadisticamente
significativas, lo que indica que son debidas al cambio de tratamiento. Es decir, con mas de
un 99,9% de seguridad, podemos decir que la formacion de la capa homogénea de apatita

aumenta la rugosidad superficial de las placas lisas.
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5.4 MICRODUREZAS DE LA CAPA DEPOSITADA

Las microdurezas de la capa depositada es de dificil determinacion ya que la capa es
muy delgada y el indentador que se aplica puede traspasar la capa e incidir en el sustrato de
titanio. Por ello se hicieron los ensayos con la menor carga posible que permitia el equipo

(10g) durante 15 segundos.

La media de los tresultados obtenidos fue de 459 unidades Vickers con una

desviacion estandar de 39 unidades Vickers.

5.5 METODO DE ARRANCAMIENTO (Scratch Test)

La fuerza de friccién del recubrimiento de un implante dental de plasma spray
resulté ser de 160 mN. El espesor de dicho recubrimiento fue de 20 micrometros. La

desviacién estandar fue de 15mN.

Para la capa bioactiva de recubrimiento obtenida en esta tesis doctoral fue de 450

mN. El espesor de este recubrimiento fue de 15 micrometros. La desviacion estandar fue

de 23 mN.

En los ensayos de scratch o arrancamiento, los resultados fueron tratados
estadisticamente para determinar si los valores de adhesién de las capas de fosfato
producidas por plasma spray y las producidas en esta Tesis Doctoral eran valores
estadisticamente significativos. Se pudo apreciar al realizar el test de t-Student con un valor

de p<0.005 que los resultados eran estadisticamente significativos con un valor mayor del

99.5% de probabilidad
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6.1 CARACTERIZACION METALURGICA DEL TITANIO

La caracterizacion del material utilizado en este estudio dio como resultado un
titanio de grado 3 con microestructura de granos equiaxiales de fase o maclados. De esta
forma tendremos un titanio con buenas propiedades mecanicas que mediante el proceso
de pasivado, hara mejorar significativamente la resistencia a la corrosion del material,

alcanzando incluso niveles superiores al titanio de grado 1.

Las caracteristicas mecanicas y quimicas del titanio de grado 3 han sido expuestas
por numerosos estudios y son idéneas para su utilizaciéon como material implantologico

9.14,15,16,17,19
dental™ ™ M0,

6.2 CARACTERIZACION DE LAS CAPAS BIOACTIVAS

Durante la aposicion de la capa de fosfato de calcio sobre las muestras de titanio se
producen una serie de reacciones quimicas y cambios cristalogrificos, comentados a
continuacion, que permiten la unién quimica de dicha capa al sustrato de titanio (Figura

30).
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Figura 30. Mecanismo de formacién de apatita con el método de Kokubo et al.*’
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6.2.1 Formacién de la capa de titanato

Los estudios de la quimica de corrosion del titanio han demostrado que los
tratamientos con soluciones alcalinas calientes forman una capa de titanato hidratado en la
supetficie del titanio ***. En el método utilizado en esta tesis doctoral, las placas de titanio
son tratadas con una solucién de NaOH (0,5M) a una temperatura de 60° C durante 24

horas para formar este titanato con consistencia de gel.
Durante el tratamiento con hidréxido de sodio, el 6xido de titanio que protege la

superficie se disuelve parcialmente para formar una solucién alcalina debido al ataque

corrosivo de los grupos hidroxilos del NaOH.

TiO, + OH" — HTiO’,

Al mismo tiempo que se desarrolla esta reaccion, el titanio se hidrata segin los
reacciones siguientes

Ti + 30H — Ti(OH)", + 4¢

Ti(OH)*, + e — TiO,H,0 + 0.5 H, (g)

Ti(OH)", + OH" < Ti(OH),

Si el ataque de los grupos hidroxilos continiia sobre el TiO, ya hidratado, se

producen hidratos con cargas negativas en la superficie de las muestras
TiO, nH,O + OH <> HTiO';nH,O
Estas moléculas cargadas negativamente se combinan con iones de sodio en la
soluctén acuosa lo que resulta en la formacién de una capa de hidrogel de titanato de

sodio.

El TiO, de la superficie del titanio es susceptible a reaccionar con la solucion de

hidréxido de sodio en un rango de 25 a 300 °C '”. La estabilidad del titanato sédico
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resultante sera mayor bajo estas condiciones térmicas que a temperatura ambiente,

favoreciéndose su formacion en las condiciones en que se ha realizado este estudio.

Seguidamente al tratamiento alcalino, las muestras se limpian en agua destilada y se
secan a 40° C durante 24 horas. Después sigue un tratamiento térmico para que el gel pase
a ser mas denso y asi mejorar la adhesion entre éste y el titanio. La adhesion de la capa
aumenta con Ja temperatura, pero para temperaturas superiores a 600° C el gel cristaliza en
un alto porcentaje, lo que retarda el posterior proceso de deposicién de apatita sobre la
superficie. El mecanismo de formacion del fosfato de calcio dependera de la migracion de
los iones de sodio, procedentes del hidrogel de titanato de sodio formado en la superficie

del Ti c.p. después de su tratamiento con NaOH

Durante el tratamiento térmico, este hidrogel se deshidrata y se densifica para
formar una capa de titanato de sodio estable y amorfo. Cuando se sumerge en SBF se
hidrata otra vez y se transforma en un hidrogel de 6xido de titanio hidratado, con exceso
de cargas negativas, por una liberacion de iones de sodio de la capa de titanato de sodio a
la solucion de SBF. Si el hidrogel se ha cristalizado, la liberacién de estos iones va a tardar

mas tiempo, lo que retarda todo el proceso de nuclearizacion de la apatita.

La bioactividad del titanato depende de la propia estructura del hidrogel, ya que
actia como un andamio para la posterior deposicion del fosfato de calcio. Si su estructura
permite una rapida liberacion de los iones Na' y ptesenta mucha supetficie especifica, el

proceso de bioactivacién sera mejor. '

Es posible aumentar la cinética de la nuclearizacién de apatita si no se realiza el
tratamiento térmico. El hidrogel de titanato no se deshidrata, sino que queda blando y la
liberacién de iones de sodio se hace mis ficilmente. Pero se pierde el enlace fuerte con la
superficie de titanio y, entonces, la apatita no se fijara tan fuertemente y puede perderse la
capa del implante. Para encontrar las condiciones éptimas entre la rapidez de formacién de
apatita y la fuerza del enlace se utiliza una temperatura de 600° C, que es la temperatura

maxima antes que el hidrogel comience a cristalizar en un alto porcentaje.

Cuando sometemos este tratamiento térmico, la superficie de la capa en forma de

hidrogel de titanato sédico se transforma en titanato sédico amorfo a una temperatura de
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entre 400 a 500°C. A los 600°C obtiene la densidad idénea, y a los 700°C se adquiere una

131

estructura cristalina™'. La liberacién de iones Na' de la superficie del titanato disminuye

con el cambio estructural de fase amorfa a fases mas cristalinas.

6.2.2 Formacion de la capa de fosfato de calcio

Al sumergir las muestras recubiertas de titanato en una disolucién de SBF ocurren

las siguientes reacciones quimicas.

El paso de liberacion de sodio esta acompafiado por un cambio de iones con H,O"
del SBF que resulta en un aumento del pH de la soluciéon. El aumento del pH produce un
aumento del producto de actividad iénica de la apatita, lo que resulta en la ripida
deposiciéon de la misma sobre Ja superficie de titanio segin la reaccion de equilibrio

siguiente:

10 Ca® + 6PO,” + 20H" & Ca,, (PO,),(OH),

Con esta reaccion el ratio de supersaturacién con respecto a la apatita en el SBF,
que ya antes de sumergir los substratos es fuertemente supersaturado, aumenta atn mas.
Este es un proceso que hace que la titania hidratada induzca la nuclearizacién de apatita
sobre la superficie del titanio. Gracias a la supersaturacion, muchos nucleos de apatita se
forman como bolas pequefias por toda la superficie del Ti c.p. Una vez la nuclearizacién ha
empezado, los nicleos crecen espontaneamente, consumiendo los iones de calcio y de

fosfato que contiene el SBF.

El mecanismo inicial de formacién del ttanato calcico debe ser atribuido a la
interaccién electroestitica de los grupos Ti-OH cargados negativamente, con los cationes

calcio. Como indica Takadama'”

, una vez sumergidas las muestras bioactivadas de titanio
en el SBF se produce la pronta formacién de grupos Ti-OH pot el cambio de los 1ones
Na” superficiales con los iones H;O" del fluido. Estos grupos Ti-OH del metal combinan
inmediatamente con los iones calcio del SBF para formar titanato calcico. Después de un

tiempo, el titanato cilcico del metal se une a los iones fosfato tanto como a los iones calcio
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existentes en el fluido para formar los nicleos de apatita que crecen espontaneamente

consumiendo los iones fosfato y calcio del SBF.

El depésito de los iones calcio sobre la superficie del titanio bioactivado por el
tratamiento alcalino y térmico, es un pretrequisito para la deposicion de los iones fosfato.
Debido a la interaccién electroestitica, los Ca2™ son absorbidos sustituyendo los iones
alcalinos (Na”), cargando positivamente la superficie de las muestras, que a continuacién,

pueden enlazarse con los iones fosfato, cargados negativamcntem.

Las condiciones termodinimicas permiten la formacién del fosfato de calcio sobre
el titanio a temperatura ambiente y condiciones de estetilidad.'” El titanato calcico
presenta un mayor rango de actividad respecto al pH en comparacion al titanato sédico.
Esto favorece la formacién del titanato de calcio con la ventaja de sustituir un catiéon
univalente (Na") por uno divalente (Ca2"), de manera que este Ca2” puede enlazarse
también con un anion fosfato del SBF. Seguidamente mas cationes calcio podran unirse al
entramado, seguidos por mas enlaces con fosfatos, y con este procedimiento formar la
capa de recubrimiento de fosfato de calcio. Esta aposicién continua de microcapas nos

permite controlar el grosor final del recubrimiento.

La proporcion molar Ca/P de la capa de apatita resultante esta afectada por el pH
del SBF'™. Un aumento indesecado del mismo provocari el precipitado de un fosfato
clcico con una proporcién Ca/P baja que, junto con la ausencia de incorporacion de iones
OH/, es una indicacién de la formacion de una apatita deficiente en calcio, y de la
presencia adicional de fases amorfas de la apatita. Por lo tanto, es necesario un control
minucioso del pH del SBF para obtener un fosfato de calcio con una proporcion Ca/P

cercana al valor estoicométrico (1,67).

Seguramente, el pH del SBF sera, en el futuro, una de las variables mas dificiles de
controlar para industrializar este método de recubtimiento de implantes dentales, no sélo
por el control de la composicién en iones calcio y fosfato de la capa, sino también por
evitar una indeseable precipitacion de los compuestos de la solucion, que conllevaria el

fracaso inmediato de este proceso.
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El pH y la temperatura de sintesis son los parimetros preponderantes para el
control de la composicion exacta de la capa de fosfato de calcio resultante. Pequefias
variaciones en la proporcion Ca/P provocara la aparicion de cambios en sus caractetisticas

quimicas y mecdnicas que podrian repercutir en su utilizacién clinica.'®

Todo este proceso quimico coincide con las observaciones realizadas durante el
crecimiento de la capa de fosfato de calcio. Asi, se puede suponer que primero se crean
nucleos de cristales, que crecen rapidamente, y forman una capa homogénea. Luego, para

aumentar el espesor del depdsito, este proceso se repite una vez tras otra, capa sobre capa

Los estudios mediante difractogramas de rayos X sobre la capa de fosfato de calcio
obtenida nos demuestra que ésta es de tipo cristalino con ausencia de fases amotfas, a las
que numerosos estudios indican como responsables de los fracasos de los implantes
dentales recubiertos de hidroxiapatita elaborados por el método de proyeccion de
plasma'® """ "% De esta manera, el método quimico de formacién de implantes con capa

de fosfato de calcio podria mejorar su pronéstico clinico a largo plazo.

La formacién de esta capa de fosfato de calcio por aposicion de diferentes
microcapas permitiria determinar su grosor final controlando simplemente el tiempo de
inmersién en la solucién de SBF, con el fin de obtener el grosor ideal para su correcta
osteointegracion. Este método nos permiten obtener capas de muy pequenio grosor que,

como indican diversos autores'’, aumentan su adhesion al sustrato.

Clinicamente, también pareceria conveniente que la capa de fosfato de calcio
bioactiva que recubra implantes de titanio fuera de poco grosor (del orden de los
micrometros a nanémetros), ya que permitiria el crecimiento 6seo mas rapido, y el proceso
de osteointegracion y fijacion mecanica implante-hueso seria optimizado. Esta capa podria

ser util para emplearla en aquellos casos con implantes de carga inmediata.

La capa de apatita formada en la superficie de las placas de titanio muestra
gradientes en la composicién desde el extremo exterior, con la titania hidratada, a través
del 6xido de titanio, hasta el titanio puro. Este fenomeno de gradientes conlleva a que no
solo haya un fuerte enlace quimico entre la apatita y el titanio sino que exista también un
uniforme gradiente de tensiones desde el hueso hasta el implante iz »ivo. Es de esperat,
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como sugieren otros estudios publicados™ que este gradiente estructural confiera al
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recubrimiento una mayor fuerza de unién al sustrato metdlico, mejorandose las
caracteristicas mecanicas de la interfase, con la finalidad de conseguir una correcta

osteointegracion de los implantes con el hueso a través de la capa de apatita.

Las observaciones microscopicas también demostraron que no existia diferencia
alguna entre la cinética de crecimiento de las placas con tratamiento previo de pasivado

con las que no lo habian sufrido.

La utlizacion del microscopio de barrido ambiental (ESEM) permitié el
seguimiento del crecimiento de la biocapa de fostato de calcio desde el momento en que se
activa la supetficie del titanio con el tratamiento quimico y térmico, hasta la inmersién en

el SBF.

Este método permite la observacién de las muestras en un medio hiimedo, 2 la
temperatura adecuada y sin preparacion previa, de manera que después de la observacion
se pueden volver a sumergir en el SBF, sin interrumpirse la formacion del fosfato de calcio

y sin alterarse las condiciones del estudio.

La confirmacién del ESEM como un sistema fiable para el seguimiento de la
formacién de capas de fosfato de calcio sobre sustratos de titanio, elaboradas siguiendo un
método por inmersién en soluciones acuosas, permitird su utilizacién en posteriores
trabajos en que se desee comprobar crecimientos de superficies o celulares sobre

diferentes materiales.

Otro factor importante a considerar es la conocida apetencia de las bacterias por la
hidroxiapatita, que ha provocado el fracaso de numerosos implantes recubiertos con
fosfato de calcio, y la facilidad de contaminacion de las muestras tratadas quimicamente
con el Simulated Body Fluid. Este factor representa una dificultad importante tanto en la

elaboracién experimental de estos métodos como en la aplicacién industrial de los mismos.
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6.3 RUGOSIDAD DE LAS MUESTRAS

Desde el punto de vista clinico, es importante determinar que la capa de fosfato de
calcio crezca con la misma cinética sobre toda la muestra, manteniéndose la rugosidad y
evitando que se obtenga una superficie lisa al rellenarse las microporosidades propias del

titanio.

Los resultados indican que el método quimico utilizado en este estudio no

disminuye la rugosidad superficial de las muestras.

El mantenimiento de la rugosidad en los implantes recubiertos de fosfato de calcio
formados quimicamente no alterara la osteointegracion de los mismos. Incluso, algunos
autores han indicado que una supetficie de contacto del implante con el hueso mas rugosa,
tal y como sucede en el resultado obtenido en este estudio, favorecetia la osteointegracion

clinica del mismo %',

Por otra parte, un aumento de la rugosidad del sustrato a escala micrométrica,
permitiria la mejoria de la adhesién mecanica de la capa de fosfato de calcio'"’. Por lo tanto
el método quimico de recubrimiento utilizado en este trabajo nos permitira mejorar las
caracteristicas mecanicas de la interfase aumentando la rugosidad original del sustrato de
titanio, sin comprometer la osteointegracion mecanica ya que se mantendra la rugosidad

original, y el implante recubierto no presentara una superficie excesivamente lisa.

Otro factor interesante, al aumentar la rugosidad original del sustrato de titanio en
sus capas mas superficiales, resulta en la formaciéon de un gradiente de union entre el
mismo titanio, la apatita y el hueso que mejoraria las caractetisticas mecanicas del

implantcjs.

Los métodos de obtencién de esta rugosidad serian los convencionales (grabado
acido, avellanado, laser...), de manera que no se requiere de una tecnologia especial,

favoreciendo su viabilidad econdmica.

El sistema para colgar las placas en el SBF utilizado, también favorece su

recubrimiento uniforme y completo. Este método también puede utilizarse para recubrir
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cualquier otro tipo de objeto, incluyendo los implantes dentales, de una manera sencilla y

economica.

Desde el punto de vista de la industrializacién de este sistema, la inmersién de los
implantes de titanio en SBF representan una ventaja al permitir la formacién continua y
simultinea de numerosas unidades sin grandes gastos. Sin embargo, la elaboracién y
manipulacién del SBF si que representa un inconveniente por su predisposicién a
precipitar sus componentes al alterar alguna de las condiciones necesatias para su

utilizacion.

6.4 MICRODUREZA

Los resultados de esta prueba no son muy significativos, pero se podria indicar que
existe un aumento de dureza superficial del implante dental con capa bioactiva respecto al
implante dental de titanio, debido 2 la mayor cristalinidad de la capa del fosfato de calcio
en comparacion a la superficie de 6xido de titanio y ttanio del implante dental sin
tratamiento. Este aumento de dureza no es suficiente para que exista un desprendimiento
de la capa de apatita, como se podra comprobar seguidamente en los resultados de
adhesion por el ensayo de arrancamiento. Ademas, st la capa fuese muy dura respecto al
sustrato podria fragilizarse al ser sometida a una carga, ya que la de mayor rigidez (capa de

fosfato de calcio) se fracturaria al absorber la mayoria de carga.

Clinicamente, esta diferencia de dureza entre el hueso y el titanio cometcialmente
puro da una gradaciéon en las propiedades mecanicas muy beneficiosa para el

comportamiento mecanico del implante.

6.5 METODO DE ARRANCAMIENTO (Scratch Test)

Los resultados obtenidos en la prueba de arrancamiento de la capa de fosfato nos
indican que la obtenida por via quimica presenta una fuerza de adhesién mayor que la

obtenida por proyeccién de plasma.
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Esta capa bioactiva de origen quimico deberia mejorar la fijacion a largo plazo
gracias al enlace quimico que surge entre el Ti c.p. y la apatita, sobre todo si se compara
con los implantes con depdsito de apatita por medio de plasma spray, en donde el enlace

entre la capa y el substrato es Gnicamente de tipo mecanico.

Pero la apatita mejora, sobre todo, la fijacién a corto plazo. La experiencia muestra
que el hueso reconoce esta capa homogénea como una sustancia propia y no se producen
las reacciones inflamatotias, obteniéndose porcentajes de implante en contacto directo con
hueso vivo y ordenado a tiempos muy cortos. Debido a este hecho, el proceso de
remodelacion del hueso empieza antes, y los tiempos de convalecencia de los pacientes
disminuyen con los beneficios sociales y econdmicos consiguientes. Otro aspecto
ventajoso que presenta la capa homogénea de apatita es que aisla las particulas de impureza
que hayan podido quedar incrustadas en la superficie. De esta manera, se supone que se
pueden evitar en gran medida los posibles efectos contaminantes de las particulas y que la

liberacién de iones disminuird y/o desaparecera pot completo.



7. PERSPECTIVAS DE FUTURO Y ESTUDIOS
ANEXOS
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Este estudio pretende ser un primer paso hacia la utilizacién clinica de implantes
dentales tecubiertos por una capa de fosfato de calcio obtenida por via quimica.
Naturalment, el siguiente objetivo sera determinar como se comporta la capa en diferentes

cultivos celulares para posteriormente rezlizar estudios de implantacién en animales.

Algunos estudios'? indican que los implantes de titanio recubiertos con apatitas de
alta cristalinidad, obtenidas por tratamiento quimico y térmico, ofrecen condiciones mas

favorables en la diferenciacidon osteoblastica.

En estos momentos, se estan llevando a cabo cultivos osteoblasticos en las
superficies de los discos con y sin capa de apatita para ver cual es el indice de adhesion
celular y las concentraciones de osteocalcina. Cuando estos ensayos estén realizados esta
previsto proceder a la implantacion en animales durante diferentes tiempos y realizar
ensayos de par de torsién para determinar el nivel de osteointegracion y compararlo con
otros implantes que tengan diferentes acabados superficiales (electropulidos, recubiertos de
hidroxiapatita y de titanio por plasma spray..). Ademas, se llevaran a cabo estudios
histologicos de los tejidos circundantes para determinar el comportamiento tisular y

observar las caracteristicas del hueso neoformado.

Igualment, esta previsto estudiat, como el espesor de la capa homogénea de apatita
influye en sus propiedades mecanicas, la liberacion de iones y la resistencia a la corrosién
debido a los fluidos corporales. En principio, desde un punto de vista clinico e industrial, lo
éptimo serfa tener una capa fina, que pudiera obtenerse en un tiempo reducido, lo que

abaratarfa la produccion.

Otros variables de tratamiento que se pueden optimizar para una futura

implantacion industrial son:
® caracteristicas quimicas y de rugosidad del sustrato™

¢ tiempo en la estufa y en el horno, durante los procesos de deshidratacién y de

densificacion del hidrogel de titanato de sodio.

¢ la temperatura del tratamiento térmico
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® cfecto del vapor de agua en el tratamiento térmico de las muestras de titanio' "’

e ¢l control del pH de la disolucion de SBF con el fin de mejorar la composicion de la
capa de fosfato de calcio

e la relacién superficie de la placa / volumen del SBF, para poder tratar muchas
placas a la vez ( en un recipiente grande ) de titanio.

e utilizacién de otros soluciones sobresaturadas en calcio y fosfato en lugar del

SBFI?I

Hay que mencionar que resultados recientes obtenidos en nuestro laboratorio, indican la
posibilidad de crecimiento de capas apatiticas en la superficie de la aleacion Ti-GAl-4V.
Ademas estan en proceso de estudio las condiciones para el crecimiento en otras aleaciones
de titanio utilizadas en Medicina, como son Ti-0.2Pd, Ti-6Al-7Nb, Ni-Ti entre las mas
importantes, de la misma manera que otros autores han realizado sobre aleaciones de Ti-

15Mo-5Zr-3A1'®

Como se ha mencionado anteriormente, la aleacion Ti-6Al-4V es la que
generalmente se utiliza junto con los aceros inoxidables austeniticos y las aleaciones de
Cromo-Cobalto, para aplicaciones ortopédicas. La composicion del Ti-6Al-4V debe ser de
calidad ELI (Extra Low Interstitial) ya que los elementos intersticiales producen un

inadecuado endurecimiento del material y un aumento muy importante de la fragilidad.

En principio, esta aleacion se utiliza en estado de forja dentro de la regién o- P, es
decir se trabaja a 950°C y se somete a un recocido posterior 2 700°C durante dos horas. La
microestructura obtenida es la conocida como “mill annealed” (Figura 31), que es la que se
recomienda también en otras aplicaciones estructurales como las aeronauticas y
astronduticas, dado que es la que ofrece un mayor limite elastico y una mayor ductilidad.
Esta microestructura estd formada por granos equiaxiales de fase o y placas o de

Widmanstatten rodeadas de fase 3.

Sin embargo, si el material se trata térmicamente o se forja por encima de los
1050°C, la microestructura resultante es de granos gruesos formados por placas de
Widmanstatten de fase o empaquetadas, en una matriz de fase B y se conoce como la

estructura de tipo cesto (Figura 32). En este caso no aparecen los granos equiaxiales de fase

ya que la transformacién a fase B es total en el calentamiento. Esta estructura proporciona
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menores caracteristicas de resistencia y menor ductilidad, aunque una mayor tenacidad a la
fractura, una menor velocidad de propagacion de grietas por fatiga, asi como una mayor
resistencia a la corrosion bajo tensiones. Asi pues, se ha constatado la importante influencia

que ejerce la microestructura del material sobre sus propiedades

Fig. 32. Estructura Widmanstatten
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En esta Tesis Doctoral se repiti6 el proceso de formacion de la capa bioactiva en la
aleacion Ti6AV por si se podia realizar ya que en este momento en el mercado han
empezado a fabricarse implante dentales de titanio grado 5 que no es mas que la aleacion

Ti6AI4V. (Figura 33)

Al no ser titanio puro la reaccion para la formacion del titanato se debe hacer a una
concentracion superior que en el caso del titanio comercialmente puro y se debe trabajar en
concentraciones de NaOH entre 1 y 8 M y durante un mayor tiempo de inmersion. Este
tiempo varia seguin si la microestructura del material es la de recepcion (mill annelaed) o

bien la aleacién tratada térmicamente denominada de Widmanstatten.

Fig. 33 Aleacion de Ti6Al4V recubierta por capa de fosfato de calcio obtenida por método

quimico
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Otros estudios proponen la utilizaciéon de este método quimico para la elaboracion
de capas apatitcas sobre metales diferentes al titanio, como es el tantalio, ajustando las

condiciones de tiempo y temperatura a las idéneas para cada caso.'?
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El método quimico utilizado en este estudio permite elaborar una capa de fosfato de

calcio sobre un sustrato de titanio inmerso en una disolucidén acuosa.

El fosfato de calcio obtenido quimicamente presenta una estructura cristalina con
ausencia de fases amorfas o parcialmente cristalinas, y se une quimicamente al sustrato
de titanio, caracterizandose por una mayor estabilidad y probablemente por una menor

disolucién cuando se utilice como material implantologico.

El Microscopio de Barrido Ambiental (ESEM) nos permite caracterizar la aposicion de
las distintas capas de fosfato de calcio sin la necesidad de interrumpit el proceso ni

alterar las condiciones del estudio.

El sistema de formacion de la capa de fosfato de calcio por via quimica permite
controlar el aumento del grosor de dicha capa en funcion del iempo de inmersion en

la disolucion acuosa.

El sistema de formacion de la capa de fosfato de calcio por via quimica no disminuye
la rugosidad media de la superficie, manteniéndose la morfologia superficial necesaria

para su osteointegracion clinica.

La capa de fosfato de calcio elaborada por via quimica presenta una mayor adhesion al
sustrato de titanio en comparacion con las capas de fosfato de calcio formadas con el

método de proyeccion de plasma.
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