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Aplicaciones biomédicas del titanio 
v sus aleaciones 

l .  INTRODUCCION 

F.J. GIL Y J.A. PLANELL 

Hasta el siglo XVIll los materiales metálicos utiliza- 
dos en implantes quirúrgicos 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 años 40 cuando 
se introdujeron el titanio y sus aleaciones en el campo 
de la medicina. Fueron Bothe, Beaton y Dnvenportl los 
que mediante la implantación en animales, observaron 
su excelente biocompatibilidad. comparable a la del 
acero inoxidable o a la del Vitallium (CoCrMo). 

Su baja densidad, 4.7 g/cmhomparada con 7,9 del 
acero inoxidable AlSl 3 16. 8,3 de la aleación CoCrMo y 
9.2 de la CoNiCrMo, junto a sus buenas propiedades 
mecánicas y su excelente resistencia a la corrosión, 
hacen del titanio un biomaterial de sumo interés para su 
aplicación en implantes quirúrgicos. 

En el presente trabnjo se revisan las características 
mrís importantes del titanio y sus aleaciones. Después de 
presentar un breve resumen del concepto de hiocompati- 
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 válvulas cardíacas 
(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 trabii.jo. 

Fig. I VHIviiI;i cardíac;~ tipo disco el;il)or;icl;i ron '1'it;iiiio recubier- 
tn de carlwno pirolítico 

2. El, TITANIO Y SUS A1,EACIONKS 

2.1. EL TITANIO COMERCIA1,MKNTE PIJHO 

El titanio es un metal que sufre ~in;i tri~~isfor~ii;icicí~i 
alotr6pic;i a la teinperatur;i de 882°C. pasando tle iinn 
estructura hexagonnl compacta (fiise n) n iiiin estriiciLii;i 
más abierta cúbica centrada en el cuerpo (fiise h). lo cliie 
permite la realizaci6n de tratamientos tfrmicoh con 
transformación total. Hay que destacar 1;) fiicilid;id qiie 
tiene el titanio para disolver por sustitucicíii o insercicíii 
otros elementos que. dependiendo del número de elec- 
trones de enlace del elemento. tienden n estabilizar alg~i- 
na de Ins dos f:tses alotr6picns. 

Los elementos de menos de cuatro electrones de ciil;i- 
ce por iítomo estnhilizan la fase a y iiuiiiciitan In tenipc- 
raturn de trrinsformiición. como puede observarse en In 
figura 2a. Este efecto lo producen elciiiciitos coiiio el 
aluminio o el galio y los intersticinles coiiio el oxígeno. 
nitrógeno y carbono. Con el aluininio. el titanio I'oriiia 
un compuesto intermetálico (Ti,AI) fiise a, que provoco 
fragilidad al material. 

Los elementos de inlís de cuntro electrones de eiilace 
por átomo estnhilizan la fase 0 y disniin~iyeii In teiiipe- 
ratura de transformación. Estos pueden cl:isificarsc en 
dos grupos: 

- 0-isomorfos como el molibdeno. wolfrniiiio y voiiii- 
dio. entre otros. que forman dirigrainn\ tlc eqiiilihrio 
como el de la figura 2b. 

- P-eutectoides como el cobre. inoiigiineso. hierro. 
niquel. cobalto y el intersticinl hidrcígeno. los ciiiiles 

Contenido de aleante 

(a) (b) (c) 

Fig. 2. Tipos de d iagramai  de equilibrio p;ir:i ;ilc;icionc.\ de 
Titanio (2). 
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TABLA 1 
PROPIEDADES MECANICAS DEL TITANIO PURO PARA IMPLANTES QUlRURClCOS (4) 

Propiedades Grado 1 Grado 2 Grado 3 Grado 4 

Carga de rotura (MPa) 240 
Límite elástico (0.2%) (MPa) 170 
Elongación (%) 24 
Estricción (%) 30 

favorecen la transformación eutectoide B - a +, aun- 
que ésta no suele presentarse, por lo que en la práctica, 
se comportan como los B-isomorfos (figura 2c) (2.3.) 

Existen cuatro grados de titanio sin alear normaliza- 
dos para implantes quirúrgicos, dependiendo del conte- 
nido de impurezas (oxígeno, nitrógeno, carbono, hidró- 
geno y hierro) que son las que controlan sus propieda- 
des mecánicas 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 3 16 y a las de 
las aleaciones base cobalto, pero en relación a su resis- 
tencia específica (resistencia/densidad), las aleaciones 
de titanio con superiores a las demás. 

Otra de las ventajas del titanio en aplicaciones biomé- 
dicas, frente al acero inoxidable y a las aleaciones base 
cobalto, es que su módulo de Young es de 110 GPa 
frente a los 200 GPa y los 220 GPa de las aleaciones 
anteriores respectivamente. Siendo el módulo elástico 
del hueso de 20 GPa, se comprende que el titanio, es 
más elásticamente 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 tomillos óseos y clavos. 

El titanio y sus aleaciones poseen una excelente resis- 
tencia a la corrosión, ya que la rápida reacción del tita- 
nio con el oxígeno, produce una fina capa superficial de 
óxido impermeable y por lo tanto protectora. Este com- 
portamiento, que tiene también lugar en el aluminio, es 
más eficiente en el titanio. dando lugar a una resistencia 
tanto a la oxidación como a la corrosión superiores. 
Todo ello justifica su uso en la industria química y en 
ambientes altamente corrosivos, y en particular hace del 
titanio y sus aleaciones los metales más adecuados para 
la fabricación de implantes quirúrgicos (5-7). 

2.2. LA ALEACION TI-6A1-4V 

La aleación Ti-hAl-4V es la más utilizada industrial- 
mente de entre todas las aleaciones de titanio y a ella se 
dedica la mitad de la producción de titanio metal. Esto 
se debe al excelente balance entre sus propiedades 
mecánicas, su resistencia a la corrosión, su buen com- 
portamiento a temperaturas elevadas, debiendo destacar- 
se también su capacidad para ser trabajado mecánica- 
mente y de modificar sus propiedades mediante trata- 
mientos térmicos. 

La aleación Ti-óAI-4V es una aleación de tipo a-B. 
Este tipo de aleaciones se han desarrollado por la mala 

Fig. 3. Kstrurtura «mili-annealed». 

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

Si esta aleación se calienta en la regresión a-B, se 
produce una microestructura formada por granos equia- 
xiales de fase a en una matriz de fase B. Al enfriar len- 
tamente, la fase B transforma a a con una morfología 
que se denomina «mili-annealedn, consistente en granos 
equiaxiales de fase a y placas de Widmanstatten de fase 
a rodeadas de fase P 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 aleación 
está alrededor de los 1030°C, la estructura es totalmente 
p, produciéndose un rápido crecimiento de grano. Al 
enfriar lentamente, se produce la transformación adop- 
tando la fase a la morfología de placas de 
Widmanstatten, rodeadas de fase B que no ha transfor- 
mado. El tamaño 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 característica de un enfriamiento lento (9,10). 

Esta aleación es susceptible de transformar martensíti- 
camente, si el enfriamiento desde la fase B es rápido, 
obteniéndose morfologías aciculares de martensita a', 
como se puede apreciar en la figura S. Esta martensita 
puede sufrir tratamientos de revenido (a' a + B) que 
provocan una fina precipitación de fase a alrededor de 
las placas martensíticas aumentando así de forma consi- 
derable la dureza de la aleación ( 1  1,12). 
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TARLA 2. 
CARACTERISTICAS MECANICAS A 'I'RACCION DE LA ALEACION Ti-6A1-4V 

Límite Resistencia Elongación Estricción 
elástico a tracción ((h ) ( % l )  

Estructura 0.2% (MPa) (MPa) 

Mill-annealed 880 945 18 34 

Widmanstatten 750 885 1 S 18 

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

Se han realizado estudios de corresi611 fatiga (19. 30). 
ya que la mayoría de los implantes están sii.jetos a car- 
gas dinimicas en medios corrosivos. La corrosi6n hace 
decrecer el Iímite de fatiga aunque 111 repnsivnción del 
metal se produce con suficiente rapidez corno para defi- 
nirse un nuevo Iímite. En la figura 6 se muestra como el 
Iímite de fatiga disminuye de 60 a 60 MPa para esta ale- 
ación (21). Se puede observar en In Tabla 3, como en 
todos los casos el Iímite de fatiga decrece. 

E'ig. 4. Estructura obtenida después de tratamiento tériiiiio. ( 1050 
"(' durante 1 hora y enfriada en el interinr del Iiorno). 2.3. ALEACIONES DE TITANIO 

CON MEMORIA DE FORMA 

Las aleaciones de Niquel-Titanio con memoria de 
La estructura «mili-annealed~ presenta un límite elás- forma son de gran interés, ya que ademis de las propie- 

tico, resistencia a la tracción, alargamiento a la rotura y dades físicas conocidas en los materiales met,'l' ,i ices con- 
estricción superiores a los que presenta la estructura de vencionales, presentan otras como son el efecto memo- 
tipo «Cesto», obtenida esta Última por enfriamiento lento ria de forma y la superelasticidad. Estas propiedndes son 
desde la región B. tal como se indica en la Tabla 2 (1 3). también de interés en el campo de la medicina. 

Sin embargo, está bien demostrado que la tenacidad a 
fractura y la resistencia a fatiga son superiores, y la 
velocidad de  propagación de  grietas inferior en la 
estructura Widmanstatten en relación a la amill-annea- 
ledo. En estudios recientes referentes a la nucleación de 
grietas (1 3- 17) se observa que éstas se producen tanto a 
partir de bandas de deslizamiento en la fase a, equiáxica 
o de Widmanstatten, como por descohesión en las inter- 
caras a-B. existiendo también la posibilidad en la 
estructura de Widmanstatten, de grietas que se nuclean a 
través de las intercaras a-p (13,18). Cabe señalar, así 
mismo, la importancia de la textura tanto en la nuclea- 
ción como en la propagación de grietas por fatiga. En 
general se puede decir que en la estructura en placas de 

Para que se produzcan estas inusuales propiedades es 
necesario para la aleación presente una fase nustenítica 
suceptible de una transformación mrirtensítica termoe- 
Iástica, es decir. que los cambios de forma y volumen 
producidas en la transformación sean de tipo ellístico. lo 
que lleva consigo una transformación reversible. En In 
retransformación (martensita austenita), la fase nustení- 
tica no necesita renuclearse en el interior de la martensi- 
ta sino que las placas de martensita van desnpareciendo 
por movimiento interfacial de las placas en sentido con- 
trario al de crecimiento hasta que todo el m;iterinl vuel- 
ve a encontrarse en fase austenítica. Si por el contrario, 
las energías puestas en juego hubiesen prodiicido defor- 
mación plástica, la transformación no sería termoellísti- 

TARLA 3. 
LIMITES DE FATIGA PARA ALGUNOS METALES USADOS EN IMPLANTES QUIRUR(;ICOS (21-23) 

Límite de fatiga (MPa) 
Aire Medio fisiológico 

Acero Inoxidable 3 16 260-280 230-270 
Aleación CoCrMo 310 240-380 
Ti-6A 1 -4V 600 S O()  
Ti comercial puro 300 240 
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l:ix. 5. I < ; \ I ~ I IC~ I I~~ I  I I I ~ I~ IC~ I \ I ~~C~ I  i ~ ' .  11050 ( '  durante l hora y tem- 
p l l~  e11 ;lglI;l). 

LOG,, N 

Fig. 6. Resultados de corrosión-fatiga en aire y en amhiente hioló- 
gico (21 ). 

ca y la fase austenítica debería ser nucleada de nuevo. 
como ocurre en el caso de la mayoría de aleaciones base 
hierro. La plasticidad lleva asociada la irreversibilidad y 
una gran histéresis térmica entre la tranformación direc- 
ta (A M) e inversa (M A), como las que acaecen 
en los aceros, a diferencia de las transformacioes mar- 
tensíticas termoelásticas, en que la histéresis es pequeña 
(= 10°C) (24.25). 

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

El comportamiento super o pseudoelástico se caracte- 
riza por la posibilidad de obtener grandes deformacio- 
nes elásticas debidas a la aparición de placas martensíti- 
cas inducidas por tensión y además por la reorientación 
de dichas placas. 

La curva típica de tensión-deformación de la aleación 
niquel-titanio (austenita a temperatura ambiente) viene 
ilustrada en la figura 7. En el punto A de la representa- 
ción gráfica (límite elástico de la fase austenita), comien- 
za a producirse martensita inducida por tensión (S.I.M.) 
progresivamente hasta B. produciéndose la deformación 

1 1 I 
200 - 

- 

2 4 6 8 
Deformación % 

Fig. 7. Curva tensión-deformación para una aleación Ni-Tri. 

en el campo elástico de la martensita. Al descargar se 
produce una recuperación elástica de la martensita hasta 
C y seguidamente se produce la retransformación en el 
intervalo CD, a partir de D se produce la recuperación 
elástica de la fase austenítica. Si se sigue deformando 
por encima del punto B se entra dentro del campo elásti- 
co de la martensita, posteriormente en su campo plástico 
y eventualmente se alcanzaría la rotura. En las aleaciones 
niquel-titanio, se pueden alcanzar recuperacions supere- 
Iásticas superiores al 10% de deformación en contraste, 
con los biomateriales metálicos convencionales en los 
que su campo elástico es normalmente inferior al 0.59 
de deformación, como se observa en la figura 8 (26-29). 

CoCrNi 
l 

,o Acero Inoxidable 

- - - - - - - - NiTi def. frío 

I !  < I 

1 1 

o 5 10 

Deformación O/O 

Fig. 8. Curvas tensión-deformación de hiomateriales convenciona- 
les frente a la aleación superelástica de Ni-l'ri. 

37 
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La biocompatibilidad se puede definir como la acepta- 
bilidad biológica de materiales no vivos (biomateriales) 
por parte de los tejidos suscepibles de estar en contacto 
con ellos (30). Se puede afirmar que lo más 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 interacción (30-32): 

- La interacción entre el material y los te-jidos. 

- La reacción resultante de la degradación del material. 

- Factores mecánicos (elasticidad, tenacidad, etc). 

La implantación de un biomaterial lleva consigo una 
lesión en los tejidos vivos, reaccionando estos frente a la 
lesión, siendo su primera reacción una inflamación, a la 
que le seguirá un proceso reparador y finalmente la 
cicatrización de la incisión. 

El proceso inflamatorio consta de dos etapas. Primero 
una inflamación aguda como respuesta inmediata a la 
lesión, produciéndose dilataciones vasculares, con 
aumento de permeabilidad capilar. En esta etapa las 
células sanguíneas fagocitan las sustancias extrañas. 
Posteriormente, se produce la inflamación crónica sien- 
do una respuesta exudativa en la cual predominan los 
fibroblastos (células que pertenecen al te.jido conectivo) 
acompañadas de leucocitos y macrófagos. En el proceso 
reparador las células que por excelencia estarán presen- 
tes serán lo fibroblastos. La cicatrización lleva consigo 
una exudación de leucocitos (neutrófilos) que protegen 
al cuerpo de microorganismos, y posteriormente aparece 
la fibrina portando células de tejido conectivo (3 1,32). 

La respuesta del tejido conectivo a la implantación 
puede producir una fibrosis mínima, que sería el caso de 
un sólido monolítico no tóxico, no habiendo degrada- 
ción de tejidos y siendo el proceso inflamatorio de res- 
puesta semejante al de cicatrización de una incisión. Sin 
embargo. la presencia del implante prolonga el proceso 
inflamatorio y de reparación, produciéndose desviacio- 
nes de la respuesta fibrótica mínima, lo que da lugar a la 
formación de  una «cápsula fibrótica», debida a una 
reacción continuada consecuencia de una reacción fibro- 
sa con presencia de macrófagos. También podría darse 
el caso de una reacción continuada consecuencia de una 
reacción mínima, pero muy prolongada, debida a los 
productos de corrosión, degradación o abrasión. En este 
caso se aprecian fibroblastos y fagocitos provocando la 
presencia de un granuloma, asociado a la presencia de 
edema y células gigantes (3 1 ,  32). 

La respuesta de los te.jidos duros a la implantación 
depende del hueso y la relación entre el hueso y el 
implante, pero en todos los casos tiende hacia un creci- 
miento o remodelación ósea (33). 

El titanio y sus aleaciones presentan una excelente 
biocompatibilidad. Ello se debe a que dicho material es 

bioinerte y presenta una buena resistencia a la corrosión. 1 
Parece así mismo demostrado que la liberación de iones 
titanio al medio fisiológico circundante es muy ha.10 
(34). En la actualidad existe una cierta corriente de opi- 
nión que indica que la capa de óxido que se forma en la 
superficie del metal al ser éste pasivado. actúa como 
intercara cerámica bioinerte pero que permite un exce- 
lente anclaje al tejido óseo vecino. Quizás el mayor 
inconveniente del titanio y sus alaciones es su hnia 
resistencia al desgaste. Ello hace que no pueda utilizarse 
directamente en articulaciones. De hecho. se hnn einpe- 
zado a utilizar técnicas de implantación iónica para 
mejorar el comportamiento al desgaste de cabezas 
femorales (35). Se  ha demostrado así mismo que se 
puede llegar a producir desprendimiento de partículas 
metálicas en regiones sometidas a fricción o movimien- 
to relativo, incluso en contacto con tejidos blandos (36). 

Existe en la literatura una prevención especial sobre la 
biocompatibilidad del vanadio. aunque de hecho, no 
existe ningún estudio que demuestre que dicho elemento 
pueda ser nocivo cuando se encuentra combinado en la 
aleación Ti-6A1-4V. Es por ello que recientemente ha 
salido al mercado una nueva aleación a-P. la Ti-6A I - 
7Nb. de características muy similares a la anterior. que 
evita la presencia de V. Sin embargo, sólo existe una 
compañía que fabrique sus prótesis articulares con este 
nuevo material. 

4.1. SISTEMAS DE FI.IACION Y DE 
OSTEOSINTESIS 

Los implantes ortopédicos se utilizan fundamental- 
mente para la sustitución de te.iido duros. en general 
huesos, aunque existe un conjunto de implantes conoci- 
dos como sistemas de osteosíntesis cuya misión es la de 
reparar las fracturas óseas. Existe una gran variedad de 
sistemas de osteosíntesis que se aplican a criterio del 
traumatólogo según sea el tipo de fractura producida. 
Entre ellos cabe señalar los fijadores externos, Ins pla- 
cas, los clavos-placa. los tomillos y los clavos interme- 
dulares. El material más usualmente empleado para 
estas aplicaciones es el acero inoxidable AlSl 316L. 
Este material no ofrece tan buenas propiedades mecáni- 
cas ni tan buena biocompatibilidad como la alención Ti- 
6A1-4V. Sin embargo, dado que en general los sistemas 
de osteosíntesis sólo se implantan temporalmente, el 
acero inoxidable AJSl 316L es suficiente para este tipo 
de aplicaciones, siendo también su menor precio una 
razón concluyente. Cabe señalar que aunque existen sis- 
temas que utilizan materiales tipo Ti-6A1-4V o compo- 
sites de fibra de grafito, no parece que su utiliznción 
pueda llegar a generalizarse debido a la razones expues- 
tas más arriba. El futuro de estos sistemas parece estar 
en composites bioactivos degradables que evitarán la 
segunda operación quirúrgica consistente en la retirada 
del sistema una vez producida la consolidación ósea. 

Recientemente se ha empezado a utilizar la aleación 
Ni-Ti con memoria de forma para la fabricnción de gni- 
pas para osteosíntesis (25). La grapa tiene inicinlmente 
la forma que se muestra en la figura Oa. Esta se enfría en 
líquido fisiológico hasta 10 "C siendo deformada plásti- 



Fig. O. Rsqiienia (le fi,i;ición de fr;igmentos óseos con grapas de Ni-Ti. 

camente (yn que n estn temperaturn su estructura es mar- 
tensítico). su.jetnn<lo los fragmentos óseos (figura 9b). 
Al calentarse hasta In temperatura corporal, In grapa 
tiende n recuperar la forma anterior (figura 9c). creando 
así durante largo tiempo una presión constnte en el Iími- 
te de unión de los fragmentos óseos. La soldadura de los 
fraglnentos siguiendo estn metodología transcurre pric- 
ticamente sin Iormiición de ciillo óseo. sino ((hueso con- 
tra hueso». lo que reduce considerablemente el plazo de 
curación. 

Otro tipo de sistemas que pueden incorporar In nlea- 
ción Ni-'Ti con memoria de t'orma son los sistemas de 
fi.jación de la columnn vertebrnl (25). Estos sisteinas se 
iitilizon tanto en la corrección de deformaciones como 
para In fijación de la columna después de fractura con 
necesitlnd de consolidación de un in,jerto. El material 
empleado en la mayoría de sistemas actuales es el acero 
inoxidable AlSl 3 16L. Sin embargo, la aleación con 
inemorin de forma puede presentar ventqjns tales como 
SLI ci~p;icid;id para qjustarse y extenderse o medidn que 
I;I coliiinna se va enderezando. Estas aleaciones se inser- 
tan en estado plistico y con la tempertura corporal 
intentan retornar o su posición original realiznndo fuer- 
zas constantes correctoras. 

4.2. PROTESIS ~ R T O P É D I C A S  

Un caso aparte son lo que se conoce como endopróte- 
sis ortopédicas que vienen a substituir una articulación. 
La necesidad de su utilización reside en los problemas 
de artrosis articular y artritis reumntoide que acaba 
impidiendo el normal movimiento de una articulación o 
dicho movimiento se realiza con gran dolor por parte 
del paciente. En dicho caso. lo que se hace es una resec- 
ción de lo parte ósea de la articulación incorporando un 
sistema meclínico que venga n substituirla (37). Las pró- 
tesis de cadera y de rodilla son por este orden Ins de 
mayor aplicación. aunque existen también prótesis de 
hombro, codo. tobillo o muñeca. Históricamente es la 
prótesis de cader la más ampliamente utilizada y estu- 
dindn. 

Existen dos clases de pr6tesis de cndern: las totales y 
Ins parciales. En Ins dos se secciona el cuello del femur 
y se inserta el vlístngo de In prótesis en el interior de la 
cavidad inedular fenioral. En la prótesis total. el c~irtíln- 
go acetahulnr es retirado. colocindose en su lugnr un 
cotillo en el que encqjarlí la hola de la prótesis (Figura 
10). Las prótesis parciales conservan el cartílago acetn- 
hulnr; este tipo de prótesis se colocn n personas de edad 
iivanzndn. debido a que si se coloca a personas con gran 
;ictividad física, el cartílago acetabular se deteriora con 
rapidez. En la figura 1 1  se ilustra con algunas prótesis 

Fig. 10. I)iferentc\ tipos de cotilos acet;ihiil;irei (gentileza (le 
Insutriai Qiiiriirgicirs <le I.e\ante). 

Fig. 1 l A. V:ist;ign de próteiis no ceiiit*iitada con reeiihrimiento poro- 
so de titanio. 



Fig. 111%. Vást;igo <le prtitesis no ceiiic.iitada con recuhritiiiento poro- 
so (le hi<lroxi;ip;itito. 

de cndera dentro de In gran variedad de modelos y dise- 
ños que hay en el mercado. 

Para la kibricación de dichas prótesis de cadera se han 
utilizado históricamente diferentes materiales desde que 
Charnley (38) a principios de los riños sesenta impuso 
esta técnica. En ella tanto el vástago de la prótesis'como 
la cúpula acetabular en la cadera van fijadas al hueso 
mediante un cemento óseo consistente en polimetilineta- 
crilato. A pesar de que la prótesis de Chnrney se fabrica 
todavía en In actualidnd de acero inoxidable AlSl 3 16L, 
existen en el mercado prótesis de aleaciones Cr-Co-Mo 
presenta una excelente resistencia a la corrosión. Sin 
embargo, parece en In actualidad que para dicho tipo de 
aplicación estructural es la aleación Ti-6A 1 -4V I n  que 
ofrece un mejor potencial debido a sus buen:is cnracte- 
rísticas mecánicas, su resistencia a corrosión y corro- 
sión-fatiga. su b¿isja densidad. su relativamente bajo 
módulo elástico y su excelente biocompatibilid¿id. 
Puede decirse así mismo que su utilización es general en 
todos los demás tipos de prótesis articul:ires. Cabe seña- 
lar aquí el posible potencial de la alcnción Ti-6A l - 
7BNh que se ha citado anteriormente. Esta aleación pre- 
sentí~ propiedndes y microestructura muy parecidiis a la 
Ti-6A 1-4V y sólo puede consider:irse que presenta una 
biocompatibilidad mqjorada, aunque no demostrada, en 
relación a ésta. 

Probablemente el principal problema de las prótesis 
articulares estií en su fijación al hueso vivo. Deben seña- 
larse dos problemas de gran importancia aquí: en primer 
lugar, la diferencia de módulo elástico entre el metal y 
el hueso. y en segundo lugar In encapsulación fihrosa 
que el organismo generará entorno al metal. 

Todo ello irá en detrimento de una buena fi.jación y 
promoverá la existencia de una intercara viscoelásticn y 
con ello el movimiento relativo entre las superficies 
ósea y metálica. Todo ello ha llevado a la necesid;id de 
intentar crear una intercara bioactiva en la superficie 
metálica que desencadene una rictividad osteogenética 
en el hueso y se produzca así un firme anclaje de In pró- 
tesis al hueso circundnnte. 

Como se ha mencionado más arriba. la técnica de 
Charnley utiliza cemento óse a base de polimetilmeta- 
crilato. El cemento crea dos intercoras: metol-cemento y 
cemento-hueso. La experiencia demuestra que todas las 
prótesis cementadas acaban ~iflojándose haciéndose 
necesario el recambio (39. 40). La ventaja del cemento 
reside en la facilidad de su colocación. la uniforme dis- 
tribución de cargas de contacto que ejerce, y el menor 
dolor que sufre el paciente al que se le coloca una próte- 
sis cementada. En pacientes de edad avanzada y de poca 
actividad se consiguen tiempos de afloiamiento incluso 
superiores a los quince años. Sin embargo. en pacientes 
más jóvenes. este tiempo puede llegar a ser incluso infe- 

R A M I C  rior a tres años. Es por ello que a pacientes con elevado 
grado de movilidad se les coloca en general prótesis no 
cementadas, nuque su fijación es por contacto directo 
metal-hueso y requieren un adecuado mecnnizado de la 
superficie del canal inedular femoral. El inconveniente 
aquí sigue siendo la intercara metal bioinertc-hueso. 

k'ig. 1 I<:. ( ';II)~~I;I\ I'c~iiiorale\ metálica y cerámica acoplahles a los Recientemente se han desarrollado nuevos tipos de 
vástagos (Ir I:I fig. 10. ((;entilel;i <le 1nclustri;is Qiiiriirgicas de 
I ,cavante) superficies que permitan inducir una buena actividad 



osteogenética. Entre estas superficies cabe señalar los 
recubrimientos porosos y los recubrimientos con hidro- 
xiapatito. Los primeros se producen mediante la sinteri- 
zación de partículas de titanio sobre la superficie que 
deba estar en contacto con el hueso. En general se bus- 
can tamaños de poro superiores a los 100 pm, de forma 
que en dichos poros se produzca crecimiento óseo y se 
alcance así una buena fijación del implante al hueso 
(41 ). Este tipo de superficie porosa es de reciente aplica- 
ción tanto en implantes ortopédicos como dentales y no 
existen todavía estadísticas clínicas que permitan esta- 
blecer de forma definitiva su mejor comportamiento en 
relación a las prótesis 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 metrílica (42). 

Dentro de este mismo contexto cabría presentar las 
prótesis de rodilla, así como de otras articulaciones. La 
figura 12 presenta el aspecto de una prótesis de rodilla 
bicompartimental con recubrimiento poroso de titnnio 
para mejorar su fi.jación. Los criterios de selección del 
material y de su estado superficial son los mismos que 
para las prótesis de cadera. cambiando tnn solo los crite- 
rios biomecrínicos para su diseño. 

Por su parte y muy recientemente se han comenzado a 
comercializar prótesis ortopédicas y dentales de Ti y de 
Ti-6A 1 -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 cerrímica 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 formación de una crípsula fibrosa. Esto significa 
tener una superficie bioactiva que conduce a una exce- 
lente fijación prótesis-hueso (43). Este sistema es t i  
alcanzando gran aceptación aunque tampoco aquí exis- 
ten hasta la fecha resultados clínicos estadísticos que 
permitan valorar adecuadamente sus venta.jas. Una de 
las técnicas de recubrimiento mrís ampliamente utiliza- 
das es la deposición por plasma del hidroxiapatito sobre 
las superficies de titanio. 

4.3. IMPLANTES DENTALES. 

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

mxxJE?nIurEn1U PCra350 

Fig. 12. Prótesis de rndilla. 

de ellos: los que dan soporte n la dciitncliira (inipl;iiitcs 
subeperiostales) y los que substituyen al diente (iiiipl:in- 
res endóseos). Estos implantes deheii tener cxccleiite 
bioconipatibilidad. resistencia a la corrosión. alta rcsis- 
tencin compresiv~i y tenacidxl y la fiincicín vinhlc critrc 
el hueso nlveolar y el te-¡ido mucoso. 

En el implante endóseo consiste cii :ilciinz:ir Iii t'i,in- 
ción del hueso a lo Inrgo de un poste iiietrílico. este se 
cubrir5 con la corona despuks de que el iniplniitc se 
haya fi.iado (3 1 ). Estos postes pueden ser de Liccro irioxi- 
dable. de Ti-6Al-4V. de titniiio o de CoCr. Lo\ que en 
la act~inlidnd ofrecen mayor potencial son los de Ti y los 
de Ti-6AI-4V. que a su vez pueden ir rcciihicrtos o n o  
de un recubririiicrito poroso o de un rcciihriiiiicnto de 
liidroxinpatito. 

Otro tipo de implnntes dentales \o11 los :il;iiiihrcs de 
ortodoncin, que se utilizan de acero iiioxid:ihle AlSI 
316L y Co-Cr. Recientemente se han ciiipciado ;i i i t i l i -  

zar las iilenciones Ni-Ti aprovechanclo L I  supcrel:istici- 
dad. Estas aleaciones pueden nlcniij.nr tleforinacioiics 
del 10% a cargas (le 600 MPa. inientr;is clue las ;ilciicio- 
nes convencioniiles no superm deformaciones elásticas 
del 2V'. Este hecho demuestra que ~ i i i i i  v c ~  dcforiii;ido el 
alambre y colocndo en la boca. a uiiii tciiipcrntlirn de 
37 "C. la recuperación elrísticii produce uiin terisicíii tcii- 
dente a corregir In posición de los dieritcc sobre los que 
actúa el alambre de ortodoncia (44.45). 
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