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1. INTRODUCCION

Hasta el siglo XVIII los materiales metalicos utiliza-
dos en implantes quirtrgicos eran fundamentalmente el
oro y la plata, siendo en el siglo XIX cuando empezaron
a utilizarse los aceros, y ya en este siglo aparecieron los
aceros inoxidables, las aleaciones de cromo, cobalto y
molibdeno, siendo en la década de los anos 40 cuando
se introdujeron el titanio y sus aleaciones en el campo
de la medicina. Fueron Bothe, Beaton y Davenportl los
que mediante la implantacion en animales, observaron
su excelente biocompatibilidad, comparable a la del
acero inoxidable o a la del Vitallium (CoCrMo).

Su baja densidad, 4,7 g/cm? comparada con 7.9 del
acero inoxidable AISI 316, 8,3 de la aleacion CoCrMo y
9.2 de la CoNiCrMo, junto a sus buenas propiedades
mecdnicas y su excelente resistencia a la corrosion,
hacen del titanio un biomaterial de sumo intercs para su
aplicacion en implantes quirtrgicos.

En el presente trabajo se revisan las caracteristicas
mas importantes del titanio y sus aleaciones. Después de
presentar un breve resumen del concepto de biocompati-
bilidad, se describen fundamentalmente las aplicaciones
de dichos materiales en aplicaciones ortopédicas y den-
tales. Aunque el titanio se utiliza también en otro tipo de
aplicaciones biomédicas, tales como valvulas cardiacas
(figura 1) o marcapasos, en ellas no se aprovecha todo
su potencial como material estructural como en las apli-
caciones que se describen en el presente trabajo.

Fig. 1 Valvula cardiaca tipo disco elaborada con Titanio recubier-
ta de carbono pirolitico
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2. EL. TITANIO Y SUS ALEACIONES
2.1. EL TITANIO COMERCIALMENTE PURO

El titanio es un metal que sufre una transformacion
alotropica a la temperatura de 882°C, pasando de una
estructura hexagonal compacta (fase a) a una estructura
mas abierta cubica centrada en el cuerpo (fase b). lo que
permite la realizacion de tratamientos térmicos con
transformacion total. Hay que destacar la facilidad que
tiene el titanio para disolver por sustitucion o insercion
otros elementos que, dependiendo del numero de elec-
trones de enlace del elemento, tienden a estabilizar algu-
na de las dos fases alotropicas.

Los elementos de menos de cuatro electrones de enla-
ce por atomo estabilizan la fase oy aumentan la tempe-
ratura de transformacion, como puede observarse en la
figura 2a. Este efecto lo producen elementos como el
aluminio o el galio y los intersticiales como el oxigeno.
nitrogeno y carbono. Con el aluminio, el titanio forma
un compuesto intermetalico (Ti,Al) fase o, que provoca
fragilidad al material.

Los elementos de mas de cuatro electrones de enlace
por atomo estabilizan la fase B y disminuyen la tempe-
ratura de transformacion. Estos pueden clasificarse en
dos grupos:

— B-isomorfos como el molibdeno. wolframio y vana-
dio, entre otros, que forman diagramas de equilibrio
como el de la figura 2b.

— B-eutectoides como el cobre. manganeso. hierro,
niquel, cobalto y el intersticial hidrogeno. los cuales

Temperatura

Contenido de aleante
(a) (b) (c)

Fig. 2. Tipos de diagramas de equilibrio para aleaciones de
Titanio (2).
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TABLA 1
PROPIEDADES MECANICAS DEL TITANIO PURO PARA IMPLANTES QUIRURGICOS (4)
Propiedades Grado | Grado 2 Grado 3 Grado 4
Carga de rotura (MPa) 240 345 450 550
Limite elastico (0.2%) (MPa) 170 275 380 485
Elongacion (%) 24 20 18 15
Estriccion (%) 30 30 30 25

favorecen la transformacion eutectoide B — o +, aun-
que €sta no suele presentarse, por lo que en la practica,
se comportan como los B-isomorfos (figura 2c) (2,3.)

Existen cuatro grados de titanio sin alear normaliza-
dos para implantes quirirgicos, dependiendo del conte-
nido de impurezas (oxigeno, nitrégeno, carbono, hidro-
geno y hierro) que son las que controlan sus propieda-
des mecdnicas y que se expresan en la Tabla 1.

La resistencia del titanio y sus aleaciones es en gene-
ral inferior a las de acero inoxidable AISI 316 y a las de
las aleaciones base cobalto, pero en relacion a su resis-
tencia especifica (resistencia/densidad), las aleaciones
de titanio con superiores a las demas.

Otra de las ventajas del titanio en aplicaciones biomé-
dicas, frente al acero inoxidable y a las aleaciones base
cobalto, es que su moédulo de Young es de 110 GPa
frente a los 200 GPa y los 220 GPa de las aleaciones
anteriores respectivamente. Siendo el modulo elastico
del hueso de 20 GPa, se comprende que el titanio, es
mas eldsticamente compatible con el tejido natural que
las otras dos aleaciones. Sin embargo, el titanio tiene
una pobre resistencia a cizalladura, por lo que no es ade-
cuado para tornillos dseos y clavos.

El titanio y sus aleaciones poseen una excelente resis-
tencia a la corrosion, ya que la rapida reaccion del tita-
nio con el oxigeno, produce una fina capa superficial de
oxido impermeable y por lo tanto protectora. Este com-
portamiento, que tiene también lugar en el aluminio, es
mads eficiente en el titanio, dando lugar a una resistencia
tanto a la oxidacion como a la corrosion superiores.
Todo ello justifica su uso en la industria quimica y en
ambientes altamente corrosivos, y en particular hace del
titanio y sus aleaciones los metales mas adecuados para
la fabricacion de implantes quirdrgicos (5-7).

2.2. LA ALEACION TI-6A1-4V

La aleacion Ti-6A1-4V es la mas utilizada industrial-
mente de entre todas las aleaciones de titanio y a ella se
dedica la mitad de la produccion de titanio metal. Esto
se debe al excelente balance entre sus propiedades
mecdnicas, su resistencia a la corrosion, su buen com-
portamiento a temperaturas elevadas, debiendo destacar-
se también su capacidad para ser trabajado mecanica-
mente y de modificar sus propiedades mediante trata-
mientos térmicos.

La aleacion Ti-6A1-4V es una aleacion de tipo o—f.
Este tipo de aleaciones se han desarrollado por la mala

Fig. 3. Estructura «mill-annealed».

forjabilidad de las de tipo a y super-a, por su baja resis-
tencia en frio y por su fragilidad si se intenta aumentar
su resistencia mediante el aumento del contenido de ele-
mentos de aleacion (2).

Si esta aleacion se calienta en la regresion o—f, se
produce una microestructura formada por granos equia-
xiales de fase o en una matriz de fase . Al enfriar len-
tamente, la fase 3 transforma a o con una morfologia
que se denomina «mill-annealed», consistente en granos
equiaxiales de fase o y placas de Widmanstatten de fase
a rodeadas de fase B no transformada (2,8). Esta micro-
estructura puede observarse en la figura 3.

Cuando el tratamiento térmico que se realiza sobrepa-
sa la temperatura del B-transus, que para esta aleacion
esta alrededor de los 1030°C, la estructura es totalmente
B, produciéndose un rdpido crecimiento de grano. Al
enfriar lentamente, se produce la transformacion adop-
tando la fase a la morfologia de placas de
Widmanstatten, rodeadas de fase 3 que no ha transfor-
mado. El tamano de estas placas de Widmanstatten
depende de la temperatura y tiempo de mantenimiento
del tratamiento térmico y sobre todo, de la velocidad de
enfriamiento. La microestructura, denominada de tipo
«cesto», corresponde a la que se observa en la figura 4,
y es caracteristica de un enfriamiento lento (9,10).

Esta aleacion es susceptible de transformar martensiti-
camente, si el enfriamiento desde la fase B es rapido,
obteniéndose morfologias aciculares de martensita o',
como se puede apreciar en la figura 5. Esta martensita
puede sufrir tratamientos de revenido (o’ o + ) que
provocan una fina precipitacion de fase a alrededor de
las placas martensiticas aumentando asi de forma consi-
derable la dureza de la aleacion (11,12).
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TABLA 2.
CARACTERISTICAS MECANICAS A TRACCION DE LA ALEACION Ti-6A1-4V

Limite Resistencia Elongacion Estriccion
elastico a traccion (%) (%)
Estructura 0.2% (MPa)
Mill-annealed 880 18 34
Widmanstatten 750 15 18

Fig. 4. Estructura obtenida después de tratamiento térmico. (1050
°C durante 1 hora y enfriada en el interior del horno).

La estructura «mill-annealed» presenta un limite elas-
tico, resistencia a la traccion, alargamiento a la rotura y
estriccion superiores a los que presenta la estructura de
tipo «cesto», obtenida esta ultima por enfriamiento lento
desde la region B, tal como se indica en la Tabla 2 (13).

Sin embargo, estd bien demostrado que la tenacidad a
fractura y la resistencia a fatiga son superiores, y la
velocidad de propagacion de grietas inferior en la
estructura Widmanstatten en relacion a la «mill-annea-
led». En estudios recientes referentes a la nucleacion de
grietas (13-17) se observa que €stas se producen tanto a
partir de bandas de deslizamiento en la fase o, equidxica
o de Widmanstatten, como por descohesion en las inter-
caras o—f, existiendo también la posibilidad en la
estructura de Widmanstatten, de grietas que se nuclean a
través de las intercaras o—f (13.,18). Cabe senalar, asi
mismo, la importancia de la textura tanto en la nuclea-
cion como en la propagacion de grietas por fatiga. En
general se puede decir que en la estructura en placas de

Widmanstatten la propagacion de grietas es muy sensi-
ble a la microestructura (13-18). Ello es lo que explica
la mayor tenacidad a fractura y la menor velocidad en la
propagacion de grietas.

Se han realizado estudios de corresion fatiga (19, 20),
ya que la mayoria de los implantes estan sujetos a car-
gas dindamicas en medios corrosivos. La corrosion hace
decrecer el limite de fatiga aunque la repasivacion del
metal se produce con suficiente rapidez como para defi-
nirse un nuevo limite. En la figura 6 se muestra como el
limite de fatiga disminuye de 60 a 60 MPa para esta ale-
acion (21). Se puede observar en la Tabla 3, como en
todos los casos el limite de fatiga decrece.

2.3. ALEACIONES DE TITANIO
CON MEMORIA DE FORMA

Las aleaciones de Niquel-Titanio con memoria de
forma son de gran interés, ya que ademds de las propie-
dades fisicas conocidas en los materiales metalicos con-
vencionales, presentan otras como son el efecto memo-
ria de forma y la superelasticidad. Estas propiedades son
también de interés en el campo de la medicina.

Para que se produzcan estas inusuales propiedades es
necesario para la aleacion presente una fase austenitica
suceptible de una transformacion martensitica termoe-
lastica, es decir, que los cambios de forma y volumen
producidas en la transformacion sean de tipo elastico, lo
que lleva consigo una transformacion reversible. En la
retransformacion (martensita austenita), la fase austeni-
tica no necesita renuclearse en el interior de la martensi-
ta sino que las placas de martensita van desapareciendo
por movimiento interfacial de las placas en sentido con-
trario al de crecimiento hasta que todo el material vuel-
ve a encontrarse en fase austenitica. Si por el contrario,
las energias puestas en juego hubiesen producido defor-
macion plastica, la transformacion no seria termoeldsti-

TABLA 3.
LIMITES DE FATIGA PARA ALGUNOS METALES USADOS EN IMPLANTES QUIRURGICOS (21-23)

Limite de fatiga (MPa)

Aire Medio fisiologico
Acero Inoxidable 316 260-280 230-270
Aleacion CoCrMo 310 240-280
Ti-6A1-4V 600 500
Ti comercial puro 300 240
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Fig. 5. Estructura martensitica a'. (1050 °C durante 1 hora y tem-
ple en agua).
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Fig. 6. Resultados de corrosion-fatiga en aire y en ambiente biolo-
gico (21).

ca y la fase austenitica deberia ser nucleada de nuevo,
como ocurre en el caso de la mayoria de aleaciones base
hierro. La plasticidad lleva asociada la irreversibilidad y
una gran histéresis térmica entre la tranformacion direc-
ta (A > M) e inversa (M > A), como las que acaecen
en los aceros, a diferencia de las transformacioes mar-
tensiticas termoeldsticas, en que la histéresis es pequena
(= 10°C) (24, 25).

El efecto memoria de forma consiste en que el mate-
rial con estructura martensitica se puede deformar plds-
ticamente por debajo de la temperatura A_ (temperatua
de comienzo de la retransformacion), pudiendo reco-
brarse su forma original por un simple calentamiento a
temperatura por encima de A, (temperatura final de la
retransformacion) (25).

El comportamiento super o pseudoeldstico se caracte-
riza por la posibilidad de obtener grandes deformacio-
nes elasticas debidas a la aparicion de placas martensiti-
cas inducidas por tensién y ademds por la reorientacion
de dichas placas.

La curva tipica de tension-deformacion de la aleacion
niquel-titanio (austenita a temperatura ambiente) viene
ilustrada en la figura 7. En el punto A de la representa-
cion grafica (limite elastico de la fase austenita), comien-
za a producirse martensita inducida por tension (S.I.M.)
progresivamente hasta B, produciéndose la deformacion

200 -
Cc
g o -
b=
C
[¢]
S 100 -
(2]
=
@
0 | 1 1
2 4 6 8

Deformacion %

Fig. 7. Curva tension-deformacion para una aleacion Ni-Tri.

en el campo eldstico de la martensita. Al descargar se
produce una recuperacion elastica de la martensita hasta
C y seguidamente se produce la retransformacion en el
intervalo CD, a partir de D se produce la recuperacion
elastica de la fase austenitica. Si se sigue deformando
por encima del punto B se entra dentro del campo eldsti-
co de la martensita, posteriormente en su campo plastico
y eventualmente se alcanzaria la rotura. En las aleaciones
niquel-titanio, se pueden alcanzar recuperacions supere-
lasticas superiores al 10% de deformacion en contraste,
con los biomateriales metdlicos convencionales en los
que su campo eldstico es normalmente inferior al 0.5%
de deformacion, como se observa en la figura 8 (26-29).
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Fig. 8. CUrvas tension-deformacion de biomateriales convenciona-
les frente a la aleacion superelastica de Ni-Tri.
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3. BIOCOMPATIBILIDAD

La biocompatibilidad se puede definir como la acepta-
bilidad bioldgica de materiales no vivos (biomateriales)
por parte de los tejidos suscepibles de estar en contacto
con ellos (30). Se puede afirmar que lo mds importante
de un biomaterial es que sea biocompatible. Para eva-
luar esta propiedad se han establecido ensayos normali-
zados que permiten determinar los grados de compatibi-
lidad o en su caso de toxicidad.

Esta compatibilidad puede ser analizada desde varios
niveles de interaccion (30-32):

— La interaccion entre el material y los tejidos.
— La reaccion resultante de la degradacion del material.
— Factores mecanicos (elasticidad, tenacidad, etc).

La implantacion de un biomaterial lleva consigo una
lesion en los tejidos vivos, reaccionando estos frente a la
lesion, siendo su primera reaccion una inflamacion, a la
que le seguira un proceso reparador y finalmente la
cicatrizacion de la incision.

El proceso inflamatorio consta de dos etapas. Primero
una inflamacion aguda como respuesta inmediata a la
lesion, produciéndose dilataciones vasculares, con
aumento de permeabilidad capilar. En esta etapa las
células sanguineas fagocitan las sustancias extranas.
Posteriormente, se produce la inflamacion cronica sien-
do una respuesta exudativa en la cual predominan los
fibroblastos (células que pertenecen al tejido conectivo)
acompanadas de leucocitos y macrofagos. En el proceso
reparador las células que por excelencia estaran presen-
tes serdn lo fibroblastos. La cicatrizacion lleva consigo
una exudacion de leucocitos (neutrofilos) que protegen
al cuerpo de microorganismos, y posteriormente aparece
la fibrina portando células de tejido conectivo (31, 32).

La respuesta del tejido conectivo a la implantacion
puede producir una fibrosis minima, que seria el caso de
un s6lido monolitico no téxico, no habiendo degrada-
cion de tejidos y siendo el proceso inflamatorio de res-
puesta semejante al de cicatrizacion de una incision. Sin
embargo, la presencia del implante prolonga el proceso
inflamatorio y de reparacion, produciéndose desviacio-
nes de la respuesta fibrotica minima, lo que da lugar a la
formacion de una «cdpsula fibrética», debida a una
reaccion continuada consecuencia de una reaccion fibro-
sa con presencia de macrofagos. También podria darse
el caso de una reaccion continuada consecuencia de una
reaccion minima, pero muy prolongada, debida a los
productos de corrosion, degradacion o abrasion. En este
caso se aprecian fibroblastos y fagocitos provocando la
presencia de un granuloma, asociado a la presencia de
edema y células gigantes (31, 32).

La respuesta de los tejidos duros a la implantacion
depende del hueso y la relacion entre el hueso y el
implante, pero en todos los casos tiende hacia un creci-
miento o remodelacion osea (33).

El titanio y sus aleaciones presentan una excelente
biocompatibilidad. Ello se debe a que dicho material es
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bioinerte y presenta una buena resistencia a la corrosion.
Parece asi mismo demostrado que la liberacion de iones
titanio al medio fisiolégico circundante es muy bajo
(34). En la actualidad existe una cierta corriente de opi-
nion que indica que la capa de oxido que se forma en la
superficie del metal al ser éste pasivado, actia como
intercara ceramica bioinerte pero que permite un exce-
lente anclaje al tejido d6seo vecino. Quizds el mayor
inconveniente del titanio y sus alaciones es su baja
resistencia al desgaste. Ello hace que no pueda utilizarse
directamente en articulaciones. De hecho, se han empe-
zado a utilizar técnicas de implantacion ionica para
mejorar el comportamiento al desgaste de cabezas
femorales (35). Se ha demostrado asi mismo que se
puede llegar a producir desprendimiento de particulas
metdlicas en regiones sometidas a friccion o movimien-
to relativo, incluso en contacto con tejidos blandos (36).

Existe en la literatura una prevencion especial sobre la
biocompatibilidad del vanadio, aunque de hecho, no
existe ningun estudio que demuestre que dicho elemento
pueda ser nocivo cuando se encuentra combinado en la
aleacion Ti-6A1-4V. Es por ello que recientemente ha
salido al mercado una nueva aleacion o—f3, la Ti-6A1-
7Nb, de caracteristicas muy similares a la anterior, que
evita la presencia de V. Sin embargo, solo existe una
compania que fabrique sus protesis articulares con este
nuevo material.

4. IMPLANTES ORTOPEDICOS Y DENTALES

4.1. SISTEMAS DE FIJACION Y DE
OSTEOSINTESIS

Los implantes ortopédicos se utilizan fundamental-
mente para la sustitucion de tejidos duros, en general
huesos, aunque existe un conjunto de implantes conoci-
dos como sistemas de osteosintesis cuya mision es la de
reparar las fracturas oseas. Existe una gran variedad de
sistemas de osteosintesis que se aplican a criterio del
traumatologo segtin sea el tipo de fractura producida.
Entre ellos cabe senalar los fijadores externos, las pla-
cas, los clavos-placa, los tornillos y los clavos interme-
dulares. El material mdas usualmente empleado para
estas aplicaciones es el acero inoxidable AISI 316L.
Este material no ofrece tan buenas propiedades mecani-
cas ni tan buena biocompatibilidad como la aleacion Ti-
6A1-4V. Sin embargo, dado que en general los sistemas
de osteosintesis s6lo se implantan temporalmente, el
acero inoxidable AISI 316L es suficiente para este tipo
de aplicaciones, siendo también su menor precio una
razon concluyente. Cabe senalar que aunque existen sis-
temas que utilizan materiales tipo Ti-6A1-4V o compo-
sites de fibra de grafito, no parece que su utilizacion
pueda llegar a generalizarse debido a la razones expues-
tas mas arriba. El futuro de estos sistemas parece estar
en composites bioactivos degradables que evitaran la
segunda operacion quirurgica consistente en la retirada
del sistema una vez producida la consolidacion osea.

Recientemente se ha empezado a utilizar la aleacion
Ni-Ti con memoria de forma para la fabricacion de gra-
pas para osteosintesis (25). La grapa tiene inicialmente
la forma que se muestra en la figura 9a. Esta se enfria en
liquido fisiologico hasta 10 °C siendo deformada plasti-
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Fig. 9. Esquema de fijacion de fragmentos oseos con grapas de Ni-Ti.

camente (ya que a esta temperatura su estructura es mar-
tensitica), sujetando los fragmentos oseos (figura 9b).
Al calentarse hasta la temperatura corporal, la grapa
tiende a recuperar la forma anterior (figura 9c¢), creando
asi durante largo tiempo una presion constnte en el limi-
te de union de los fragmentos oseos. La soldadura de los
fragmentos siguiendo esta metodologia transcurre pric-
ticamente sin formacion de callo 6seo, sino «hueso con-
tra hueso», lo que reduce considerablemente el plazo de
curacion.

Otro tipo de sistemas que pueden incorporar la alea-
cion Ni-Ti con memoria de forma son los sistemas de
fijacion de la columna vertebral (25). Estos sistemas se
utilizan tanto en la correccion de deformaciones como
para la fijacion de la columna después de fractura con
necesidad de consolidacion de un injerto. ElI material
empleado en la mayoria de sistemas actuales es el acero
inoxidable AISI 316L. Sin embargo, la aleacion con
memoria de forma puede presentar ventajas tales como
su capacidad para ajustarse y extenderse a medida que
la columna se va enderezando. Estas aleaciones se inser-
tan en estado plastico y con la tempertura corporal
intentan retornar a su posicion original realizando fuer-
zas constantes correctoras.

4.2. PROTESIS ORTOPEDICAS

Un caso aparte son lo que se conoce como endoprote-
sis ortopédicas que vienen a substituir una articulacion.
La necesidad de su utilizacion reside en los problemas
de artrosis articular y artritis reumatoide que acaba
impidiendo el normal movimiento de una articulacion o
dicho movimiento se realiza con gran dolor por parte
del paciente. En dicho caso, lo que se hace es una resec-
cion de la parte 6sea de la articulacion incorporando un
sistema mecanico que venga a substituirla (37). Las pro-
tesis de cadera y de rodilla son por este orden las de
mayor aplicacion, aunque existen también protesis de
hombro, codo, tobillo o muneca. Historicamente es la
protesis de cader la mds ampliamente utilizada y estu-
diada.

Existen dos clases de protesis de cadera: las totales y
las parciales. En las dos se secciona el cuello del fémur
y se inserta el vastago de la protesis en el interior de la
cavidad medular femoral. En la protesis total, el cartila-
go acetabular es retirado, colocdndose en su lugar un
cotillo en el que encajard la bola de la protesis (Figura
10). Las protesis parciales conservan el cartilago aceta-
bular; este tipo de protesis se coloca a personas de edad
avanzada, debido a que si se coloca a personas con gran
actividad fisica, el cartilago acetabular se deteriora con
rapidez. En la figura 11 se ilustra con algunas protesis

Fig. 10. Diferentes tipos de cotilos acetabulares (gentileza de
Insutrias Quirurgicas de Levante).

Fig. 11A. Vastago de protesis no cementada con recubrimiento poro-
so de titanio.
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Fig. 11B. Vastago de protesis no cementada con recubrimiento poro-
so de hidroxiapatito.

CABEZA FEMORAL CERAMIC
101013117

[
Fig. 11C. Cabezas femorales metalica y ceramica acoplables a los

vastagos de la fig. 10. (Gentileza de Industrias Quirurgicas de
Levante)
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de cadera dentro de la gran variedad de modelos y dise-
nos que hay en el mercado.

Para la fabricacion de dichas protesis de cadera se han
utilizado historicamente diferentes materiales desde que
Charnley (38) a principios de los afos sesenta impuso
esta técnica. En ella tanto el vastago de la protesis‘como
la cupula acetabular en la cadera van fijadas al hueso
mediante un cemento 0seo consistente en polimetilmeta-
crilato. A pesar de que la protesis de Charney se fabrica
todavia en la actualidad de acero inoxidable AISI 316L,
existen en el mercado protesis de aleaciones Cr-Co-Mo
presenta una excelente resistencia a la corrosion. Sin
embargo, parece en la actualidad que para dicho tipo de
aplicacion estructural es la aleacion Ti-6A1-4V la que
ofrece un mejor potencial debido a sus buenas caracte-
risticas mecanicas, su resistencia a corrosion y corro-
sion-fatiga, su baja densidad, su relativamente bajo
modulo eldstico y su excelente biocompatibilidad.
Puede decirse asi mismo que su utilizacion es general en
todos los demas tipos de protesis articulares. Cabe sena-
lar aqui el posible potencial de la aleacion Ti-6A1-
7BNb que se ha citado anteriormente. Esta aleacion pre-
senta propiedades y microestructura muy parecidas a la
Ti-6A1-4V y solo puede considerarse que presenta una
biocompatibilidad mejorada, aunque no demostrada, en
relacion a ésta.

Probablemente el principal problema de las protesis
articulares esta en su fijacion al hueso vivo. Deben sena-
larse dos problemas de gran importancia aqui: en primer
lugar, la diferencia de modulo eldstico entre el metal y
el hueso. y en segundo lugar la encapsulacion fibrosa
que el organismo generara entorno al metal.

Todo ello ira en detrimento de una buena fijacion y
promovera la existencia de una intercara viscoeldastica y
con ello el movimiento relativo entre las superficies
osea y metalica. Todo ello ha llevado a la necesidad de
intentar crear una intercara bioactiva en la superficie
metalica que desencadene una actividad osteogenética
en el hueso y se produzca asi un firme anclaje de la pro-
tesis al hueso circundante.

Como se ha mencionado mas arriba, la técnica de
Charnley utiliza cemento 0se a base de polimetilmeta-
crilato. El cemento crea dos intercaras: metal-cemento y
cemento-hueso. La experiencia demuestra que todas las
protesis cementadas acaban aflojandose haciéndose
necesario el recambio (39, 40). La ventaja del cemento
reside en la facilidad de su colocacion, la uniforme dis-
tribucion de cargas de contacto que ejerce, y el menor
dolor que sufre el paciente al que se le coloca una prote-
sis cementada. En pacientes de edad avanzada y de poca
actividad se consiguen tiempos de aflojamiento incluso
superiores a los quince anos. Sin embargo. en pacientes
mas jovenes, este tiempo puede llegar a ser incluso infe-
rior a tres anos. Es por ello que a pacientes con elevado
grado de movilidad se les coloca en general protesis no
cementadas, auque su fijacion es por contacto directo
metal-hueso y requieren un adecuado mecanizado de la
superficie del canal medular femoral. El inconveniente
aqui sigue siendo la intercara metal bioinerte-hueso.

Recientemente se han desarrollado nuevos tipos de
superficies que permitan inducir una buena actividad
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osteogenética. Entre estas superficies cabe senalar los
recubrimientos porosos y los recubrimientos con hidro-
xiapatito. Los primeros se producen mediante la sinteri-
zacion de particulas de titanio sobre la superficie que
deba estar en contacto con el hueso. En general se bus-
can tamanos de poro superiores a los 100 um, de forma
que en dichos poros se produzca crecimiento 6seo y se
alcance asi una buena fijacion del implante al hueso
(41). Este tipo de superficie porosa es de reciente aplica-
cion tanto en implantes ortopédicos como dentales y no
existen todavia estadisticas clinicas que permitan esta-
blecer de forma definitiva su mejor comportamiento en
relacion a las protesis cementadas y no cementadas. Sin
embargo, parecen presentar el problema de una menor
vida a fatiga debido al efecto concentrador de tensiones
en los poros en contacto con la superficie metalica (42).

Dentro de este mismo contexto cabria presentar las
protesis de rodilla, asi como de otras articulaciones. La
figura 12 presenta el aspecto de una protesis de rodilla
bicompartimental con recubrimiento poroso de titanio
para mejorar su fijacion. Los criterios de seleccion del
material y de su estado superficial son los mismos que
para las protesis de cadera, cambiando tan solo los crite-
rios biomecanicos para su diseno.

Por su parte y muy recientemente se han comenzado a
comercializar protesis ortopédicas y dentales de Ti y de
Ti-6A1-4V recubiertas de hidroxiapatito. El hidroxiapa-
tito es una de las estructuras que presentan los fosfatos
de calcio en el hueso. De hecho y de forma simple se
puede decir que el hidroxiapatito es una ceramica cons-
tituyente mineral del hueso. Por consiguiente, el orga-
nismo reconoce el hidroxiapatito sintético como propio
y el hueso puede crecer el contacto con el mismo evitan-
do la formacion de una capsula fibrosa. Esto significa
tener una superficie bioactiva que conduce a una exce-
lente fijacion protesis-hueso (43). Este sistema estd
alcanzando gran aceptacion aunque tampoco aqui exis-
ten hasta la fecha resultados clinicos estadisticos que
permitan valorar adecuadamente sus ventajas. Una de
las técnicas de recubrimiento mds ampliamente utiliza-
das es la deposicion por plasma del hidroxiapatito sobre
las superficies de titanio.

4.3. IMPLANTES DENTALES.

Los implantes dentales se utilizan cada vez mas
ampliamente y principalmente se consideran dos tipos

RECUBRIMIENTO POROSO

Fig. 12. Protesis de rodilla.

de ellos: los que dan soporte a la dentadura (implantes
subeperiostales) y los que substituyen al diente (implan-
tes endoseos). Estos implantes deben tener excelente
biocompatibilidad, resistencia a la corrosion, alta resis-
tencia compresiva y tenacidad y la fijacion viable entre
el hueso alveolar y el tejido mucoso.

En el implante endoseo consiste en alcanzar la fija-
cion del hueso a lo largo de un poste metidlico, este se
cubrird con la corona después de que el implante se
haya fijado (31). Estos postes pueden ser de acero inoxi-
dable, de Ti-6A1-4V, de titanio o de CoCr. Los que en
la actualidad ofrecen mayor potencial son los de Tiy los
de Ti-6A1-4V, que a su vez pueden ir recubiertos o no
de un recubrimiento poroso o de un recubrimiento de
hidroxiapatito.

Otro tipo de implantes dentales son los alambres de
ortodoncia, que se utilizan de acero inoxidable AISI
316L y Co-Cr. Recientemente se han empezado a utili-
zar las aleaciones Ni-Ti aprovechando su superelastici-
dad. Estas aleaciones pueden alcanzar deformaciones
del 10% a cargas de 600 MPa., mientras que las aleacio-
nes convencionales no superan deformaciones elasticas
del 2%. Este hecho demuestra que una vez deformado el
alambre y colocado en la boca, a una temperatura de
37 °C, la recuperacion eldstica produce una tension ten-
dente a corregir la posicion de los dientes sobre los que
actua el alambre de ortodoncia (44, 45).
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