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1. JUSTIFICACION

En el momento actual en el campo de la implantologia 6sea tan-
to a nivel de cirujanos ortopédicos, como de odontélogos, se han de-
sarrollado multiples biomateriales, tanto como sustitutivos articulares,
materiales de osteosintesis, sustancias de relleno 6seo, e implantes

dentales.

El numero total de implantes éseos realzados en nuestro pais y
en la comunidad europea ha aumentado considerablemente. Asi mis-
mo se han desarrollado diferentes técnicas de estudio de los mismos,
entre las que se pueden citar su capacidad de osteointegracion y las

interacciones hueso implante.

En Cirugia Ortopédica se han venido utilizando implantes de
distintos materiales desde muy antiguo. Ya en el antiguo Egipto (entre
los afios 1065 y 740 antes de Cristo) en el estudio de una momia de
mujer se aprecio un implante realizado en vida, una proétesis del dedo
gordo del pie derecho. Asi mismo los egipcios colocaban prétesis a
los cadaveres que habian sufrido amputaciones, pensando que las

necesitarian, para poder vivir en el mas alla.

En la actualidad el empleo de biomateriales es una practica ha-
bitual en las multiples técnicas empleadas en distintas disciplinas y
especialidades médicas. A pesar de todo, y como consecuencia de

la multitud de aplicaciones, se han descubierto una serie de efectos
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Justificacion

secundarios, colaterales o complicaciones, que hacen que los clinicos
hayan definido unas indicaciones precisas para cada uno de ellos, asi
como la prevencion de las complicaciones y la solucion a las mismas

cuando estas aparecen.

Una de las complicaciones consiste en la osteolisis, con la con-
siguiente pérdida de Tejido Oseo, lo que exige para su recuperacion
el empleo de injertos o sustitutos dseos. Los injertos son limitados
cuantitativamente en su accesibilidad y los aloinjértos éseos pueden
presentar efectos secundarios, como trasmision de enfermedades,
reacciones de rechazo, perdida de injerto etc. Por este motivo en la
actualidad muchos de los centros de investigacion estan orientados
en el desarrollo de sucedaneos 6seos, relacionados con la ingenieria
de tejidos, que cuenta con la utilizacion de matrices o armazones de
biomateriales. El estudio de estos biomateriales de distinta composi-
cion y estructura da lugar a la aparicion de un area de investigacion
que implica el conocimiento de la interaccion de células formadoras de

hueso con los distintos armazones osteoconductores.

Osteoconduccion es la propiedad que tiene un biomaterial para
servir de andamio, para que se inicie el crecimiento y la proliferacion
de células osteoprogenitoras y de capilares a partir del hueso hués-
ped. A diferencia con la osteogénesis en la cual el injerto por si mismo

es capaz de generar hueso.

Osteoinduccién es una propiedad muy ligada al desarrollo del
tejido 6seo y cosiste en la propiedad de estimular e inducir la forma-

cion de hueso nuevo.



Justificacion

Consideramos que es imprescindible un conocimiento profundo
de los materiales empleados, con sus efectos tanto in Vitro, como una
vez implantados en el ser humano. Este conocimiento es una de las
formas de desarrollar un nexo de union entre ciencia basica y la clinica

o también llamada biomedicina.

Nuestra experiencia clinica en el empleo de distintos biomate-
riales nos ha llevado a ahondar en el estudio de ciertos materiales
tradicionales comparandolos con otros de reciente aplicacién, cuya
finalidad principal es la respuesta de células formadoras de hueso, en

presencia de los mismos.

La adsorcion de proteinas de los fluidos corporales incluyendo
los componentes de la matriz extracelular de la interfaz implante-tejido
es la primera respuesta bioldgica a la implantacion de un biomaterial.
Esta adhesién de proteinas al implante ird seguida por la adherencia
de células, la cual puede estar asi mismo influida por la interaccion de
las mencionadas proteinas, dando asi origen al llamado proceso de

biocompatibilidad de un determinado material.

Muchos métodos han sido utilizados en los estudios de interac-
ciones de proteinas y células con diferentes biomateriales como pueden
ser la Microscopia Optica (MO), la elipsitometria (ELM), estudios con
marcadores radiactivos, espectroscopia electrénica de analisis quimico
(ESCA), Espectroscopia de Masa lonica (SIMS), Microscopia Electréni-
ca de Barrido (SEM), Microscopia de Fuerza Atomica (AFM), etc...

Pero a pesar de las anteriores técnicas, la actual investigacion
sobre biomateriales, esta limitada por la disponibilidad de herra-mien-
tas rapidas y versatiles para valorar las interacciones de forma cuanti-

tativa de las células con las superficies, en tiempo real.



Justificacion

Una moderna técnica empleada para la monitorizacién del pro-
ceso de adhesién de células y proteinas en tiempo real, es el llamado
QCM-D. Este sistema permite mediciones (cuantificaciones) en tiem-
po real, de las variaciones de masa y visco elasticidad, a través de
cambios en la frecuencia y en la energia de disipacion, que se originan
durante el proceso de adhesién celular a un biomaterial, lo que permi-
te un estudio de los cambios, asi como una medida cuantitativa de las

células adheridas, de una manera no invasiva.

En presente trabajo intentamos estudiar la biocompatibilidad
de 3 distintos materiales utilizados habitualmente en C. Ortopédica
como son el titanio, la hidroxiapatita, y mas recientemente el tantalio.
Se pretende investigar su biocompatibilidad mediante la capacidad de
adsorcion de fibrindgeno, asi como la capacidad de adherencia a los
mismos de osteoblastos cultivados “in vitro” realizando estudios en

tiempo real.

Con este objeto hemos medido tanto la adhesividad de las pro-
teinas, como de las células, por medio de la técnica QCM-D (Cuarzo
Cristal Microbalace con Disipacion). Asi mismo hemos utilizado para
el estudio de la adhesion del fibrindgeno a los biomateriales anterior-
mente descritos, la Microscopia de Fuerza Atémica (AFM), y para la
adhesividad de los osteoblastos el Micros-copio Electronico de Barri-
do (SEM).
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2. INTRODUCCION

2.1. BIOMATERIALES

2.1.1 Definicion

Se define como biomaterial a un Material disenado para actuar
interfacialmente con sistemas biolégicos con el fin de evaluar, tratar,
aumentar o reemplazar algun tejido, érgano o funcion del cuerpo’. Tra-
dicionalmente en los estudios de los biomateriales, se ha realizado un
enfoque de cuestiones, tales como la biocompatibilidad, las reaccién
del tejido receptor hacia el implante, la citotoxicidad y las propiedades
estructurales del implante?. Estos aspectos son importantes y propor-
cionan las bases cientificas para un entendimiento claro y bastante

exitoso de los materiales utilizados en la practica clinica

2.1.2 Requisitos de los biomateriales

Los biomateriales pueden tener propiedades especiales, que
pueden ser utilizadas para conocer las necesidades de una aplicacion
clinica en particular. Este es un concepto importante a tener en cuenta;
por ejemplo un biomaterial puede ser biocompatible, no cancerige-
no, resistente a la corrosién, de baja toxicidad, y escaso desgaste?.

Sin embargo dependiendo de su aplicacion, diferentes requerimientos
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Introduccion

pueden surgir y en ocasiones estos requerimientos pueden ser com-
pletamente opuestos. En ingenieria tisular del hueso, por ejemplo si
el andamiaje es polimérico necesita ser biodegradable, para que las
células, al generar su propia matriz extracelular reemplacen a ese ma-

terial por un nuevo tejido 6seo neo formado sobre dicha matriz.

Generalmente los requisitos de los biomateriales pueden ser
agrupados en 4 amplias categorias*: Biocompatible, Esterilizable,

Funcional y Manufacturable

2.1.2.1 Biocompatibilidad

Se han considerado 3 definiciones de biocompatiblidad la oficial,

la normativa y la practica®.

La definicion oficial de biocompatibilidad, consensuada en la
Conferencia de Chester de la European Society for Biomaterials de
1987¢, donde se expone que la biocompatibilidad es la capacidad de
un material de ser utilizado en una aplicaciéon especifica, con una res-

puesta adecuada del tejido receptor.

Esta es una definicion amplia, pero que no profundiza sobre

coémo se puede medir la biocompatibilidad.

Esta carencia se suple con la normativa ISO 10993-1 sobre bio-
compatibilidad, donde se detallan una serie de ensayos (tabla 1)” que
debe superar un biomaterial para ser considerado biocompatible. La
norma es util sobre todo, para detectar posibles danos irreversibles
sobre los tejidos, o del cuerpo en general, producidos por el uso de
una muestra de material ensayado. Estos danos hacen referencia a

la posible geno toxicidad, carcinogenicidad, toxicidad sobre el feto en
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gestacion, citotoxicidad, alergias, sensibilizacion al mismo y efectos
de los residuos procedentes de la esterilizacion. Esta es la definicion
normativa de biocompatibilidad y su inconveniente radica en el hecho
de que no evalua la respuesta del material, con la forma del implante
en la zona de implantacion, para la funcidén especifica que ha de des-

empenar.

No obstante el ensayo de efectos locales después de la implan-
tacion, lleva directamente a la definicion practica ya que este ensayo
evalla si se produce la “reaccién a cuerpo extrafo”. Si el material
después de aproximadamente un mes de implantacién, queda envuel-
to en una capa de tejido fino, blando (fibroso o cartilaginoso) avascu-
lar y si esta reaccion es poco agresiva, un cirujano de forma practica
considerara que el material es biocompatible. De acuerdo con esta
propiedad, en la practica clinica, se intentara buscar una aplicacion

terapéutica adecuada para el material’.

Tabla (1-2) Ensayos hiol6gicos para dispositivos médicos, de acuerdo con la
normativa 1ISO10993-1

Requerimientos para el bienestar

. Residuos de esterilizacion
animal

Ensayos de geno-toxicidad y

. . Degradacion de materiales
carcinogenecidad

Toxicidad en la reproduccion Irritacion y sensibilidad
Interaccion con la sangre Toxicidad sistémica
Citotoxicidad in vitro Preparacion de muestras
Efectos locales después de la Identificacién y cuantificacion de

implantacién productos de degradacion
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Por lo tanto un biomaterial no debe perturbar o inducir reaccio-
nes de rechazo por parte del huésped y deberia promover armonia y
buena integracion tejido-implante. Un estallido inicial de la respuesta
inflamatoria es esperado y en ocasiones es considerado esencial en
los procesos de curacion, sin embargo un proceso inflamatorio prolon-
gado no es deseable y puede inducir a necrosis tisular o incompatibili-
dad®. Al mismo tiempo no debe inducir citotoxicidad, ni carcinogénesis

en el huésped.

2.1.2.2 Esterilizable

El biomaterial debe de ser capar de soportar la esterilizacién,
estas técnicas incluyen rayos gamma, gas, autoclave, y no debe tener

interaccion, ni debe de afectarse, por ninguno de estos procesos.

2.1.2.3 Funcionalidad

La funcionalidad de un biomaterial depende de su capacidad
de adaptarse o conseguir la forma adecuada para desempefiar una

funcion particular

2.1.2.4 Manufacturabilidad

Frecuentemente se ha dicho que hay pocos materiales adecua-
dos para ser biocompatibles, sin embargo, es frecuente que en algunos
casos, durante el proceso de fabricacion este altere sus propiedades
funcionales por lo que, los ingenieros de materiales pueden contribuir
de una forma significativa a mejorar o conseguir esta propiedad de

fabricacion.
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2.1.3 Clasificacion de los biomateriales

Segun su origen*™:

Materiales bioldgicos: Tejidos blandos (Piel, tendon, pericardio)

— Tejidos duros (hueso, dentina)

Materiales Sintéticos:

Polimeros (Polimetiimetacrilato, PEEK, etc.)

— Metales (Acero, Ti, Ti-aleaciones, Cr-Co, Ta)

— Ceramicas (Alumina, hidroxiapatita, fosfato
tricalcico, etc.)

— Materiales compuestos (Composites)

Segun su respuesta biologica®

¢ Biotolerados Son encapsulados por una capa de tejido conjuntivo fibroso
(PMMA, acero inoxidable, Cr-Co)

e Bioinertes. La superficie del material, es recubierta por una capa de
oxido estable, presenta contacto directo con el hueso, y no se produce
inhibicion de la osteogénesis (Ti, Ti-aleaciones, alumina, circonia)

e Bioactivos producen un enlace quimico directo con el hueso circundante
(fosfato calcico, hidroxiapatita, biovidrios), gracias a su capacidad para
fijar proteinas inductoras en su superficie.

2.1.4 Propiedades Mecanicas de los Biomateriales

2.1.4.1 Conceptos basicos

En general dividimos a los biomateriales sintéticos en metales,
polimeros, ceramicos y composites, pero tanto los biomateriales uti-
lizados en la confeccidon de dispositivos como tejidos biolégicos, son

sistemas compuestos de estructura compleja™®.

Los metales tienen una estructura cristalina en la que los ato-

mos estan dispuestos de manera ordenada.

13



Introduccion

Los polimeros estan formados por largas cadenas de moléculas
organicas que pueden estar libres o unidas entre si a través de enla-
ces covalentes o fuerzas secundarias. Esto es lo que permite diferen-
ciar a los polimeros termoplasticos de los termorrigidos. Los primeros
pueden llegar a fluir, al incrementar la temperatura, mientras que los

segundos no pueden hacerlo sufriendo antes su degradacion.

Los polimeros amorfos experimentan un cambio en la capacidad
calorifica al alcanzar la temperatura de transicion vitrea (Tg) donde se
produce una absorcion de energia para la movilizacién cooperativa de
segmentos de cadena. Esta temperatura define el cambio de estado
vitreo al estado gomoso. Los polimeros semicristalinos ademas de
esta transicion, muestran temperaturas de cristalizacion y de fusion.
Por lo tanto las propiedades mecanicas de los polimeros dependeran
de la temperatura del ensayo empleada en relacidon con las tempera-

turas de transicion antes mencionadas.

Los elastobmeros son sistemas poliméricos cuyas dimensiones
pueden variar mucho ante la aplicacion de una fuerza, la deformacién
puede llegar a valores del 800%. Cuanto mayor es el numero de pun-

tos de entrecruzamiento entre las cadenas mas rigido sera el material.

Los ceramicos son materiales inorganicos'', no metalicos, cris-
talinos o no, donde los atomos se mantienen unidos mediante enlaces

idnicos y/o covalentes.

Los materiales compuestos o “composites” pueden ser defini-
dos como combinaciones tridimensionales de al menos 2 materiales
con diferencias significativas en sus propiedades fisicas y quimicas,

con una interfaz distinta.
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2.1.4.2 Esfuerzo y deformacion

La deformacién observada cuando se aplica una carga determi-
nada, depende del material, la geometria de la muestra y la temperatu-
ra a la que se realiza el ensayo®. Por lo tanto en el caso de estructuras
con formas complejas, resulta dificil comparar la rigidez de materiales
diferentes o predecir la capacidad de soportar carga. Entonces tanto
la carga, como la fuerza aplicada (F) y la extensién deben ser norma-
lizadas. Se definen asi dos parametros: esfuerzo nominal (nominal
stress ¢) y deformacién nominal (nominal strain ¢). El esfuerzo se ob-
tiene dividiendo la carga aplicada por el area de la seccion resistente
(A) y la diferencia se calcula mediante el cociente entre la extension

(Cambio en la longitud AL) y la longitud original de la muestra (Lo)
oc=0/A £=AL/Lo

El esfuerzo normalmente se expresa en MPa (1MPa es 1N/m?

y equivale a 145 psi o libras por pulgada cuadrada), mientras que la

deformacion se expresa normalmente como porcentaje (¢ %).

AL

Figura 1. Deformacion de un material para la accidon de una fuerza paralela al

aréa de resistencia. (Tomado de propiedades mecanicas de biomateriales T. R. Cuadrado y col. ITEMA)
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Tanto en traccion como en compresion el area que soporta la
carga es perpendicular a la direccion en la que se aplica (A-) y el cam-
bio de longitud es paralelo a la longitud original (Lo ,)En el caso de un
ensayo de corte (fig. 1) la carga aplicada es paralela al area resistente
(A ,) definiendo el esfuerzo de corte o de friccion (shear stress, 7 )y el
cambio dimensional es perpendicular a la dimension de la referencia
(Lo_), definiendo la deformacién de corte (shear strain y) del mismo

modo que en los casos anteriores.

En 1678 Hooke mostro que un material solido sometido a una
fuerza de traccion, se extiende una cantidad que es proporcional a la
carga. Esto se conoce como ley de Hooke y simplemente expresa el
hecho de que la mayoria de los materiales sélidos se comportan de
una manera elastica, si la carga no es demasiado grande. Empleando
las definiciones dadas, la Ley de Hooke puede expresarse en términos
cuantitativos como: ¢ =E . ¢ (para tension o compresion), T = G .y (para
corte) E y G son constantes de proporcionalidad, E usualmente se de-
nomina Modulo de Elasticidad o Modulo de Young, mientras que G es
el modulo de corte’. Estos modulos estan representados por el valor

de la pendiente de la region elastica de una curva de esfuerzo, fig 2.

Limite de
proporcionalidad

!

Maédulo de Young

esfuerzo

T T T T 14
0 3 3 4 5

deformacion

Figura 2. Curva de esfuerzo-deformacion mostrando el limite de

elasticidad lineal. (Tomado de propiedades mecénicas de biomateriales T. R. Cuadrado y col. ITEMA)
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Las dos constantes E y G, caracterizan la rigidez de un material
isotdpico, es decir un material cuyas propiedades son las mismas en
todas las direcciones. Sin embargo, muchos materiales poliméricos
y la mayoria de los tejidos biolégicos son anisotopicos (no poseen
las mismas propiedades en todas las direcciones) aun a escala ma-
croscopica. Los huesos, ligamentos y suturas son mas resistentes y
rigidos en la direccion de las fibras (longitudinal) que en la direccién
transversal. En esos casos para realizar las propiedades de esfuerzo-
deformacion se requiere mas de dos constantes elasticas. La rigidez
no debe confundirse con la dureza superficial, que normalmente se

define como la resistencia de un material a ser rallado o indentado.

2.1.4.2.1 Caracteristicas de la curva esfuerzo-deformacion

La curva esfuerzo deformacién se puede dividir en varios tra-
mos OABCD (figura 3), el primer tramo de la curva OA,"? es lineal y
como se comento anteriormente indica una proporcionalidad entre
esfuerzo y deformacion, es decir el material se deforma con arre-
glo ala Ley de Hooke. La pendiente OA (c,/ 6,) es el modulo. Una
vez superado el punto A, punto limite de proporcionalidad, aun hay
elasticidad en el tramo pero ya no sigue la ley de Hooke (Zona

elastica no lineal)

A partir del punto B la deformacién deja de ser elastica, por lo
qgue ese punto recibe el nombre de limite elastico o punto de fluen-
cia (yied point). En este caso el material ya no se comporta como
un cuerpo elastico, sino como un sdlido plastico. En polimeros se-
micristalinos como polietileno o PEEK se observa la formacién de

un cuello de probeta y curvas con un punto de fluencia®(fig.4). Los
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puntos de fluencia en los ensayos de traccion se asocian siem-
pre con un mecanismo de deformacién que absorbe energia. En
el caso de polimeros semicristalinos, este mecanismo involucra
la orientacion y la destruccion de morfologias semicristalinas de
dimensiones de orden de micrones. Después del punto C, se ob-
serva que para seguir deformando el material hay que aplicar un
esfuerzo algo mayor, debido a que el material puede experimen-
tar un reordenamiento de su estructura, dando por resultado una
accioén de refuerzo. Este fendmeno es muy comun en polimeros
semicristalinos donde se observa cristalizacion de la fase amorfa

inducida por la deformacion.

v qk Tenacidad -
L

. SRR S ALy, o,

e ™ e, AT E g T
Ty AR e e R e B
% L. '“1-\._. i "T—\.
o -3 T

g

Figura 3. Curva esfuerzo-deformacion

(Tomado de propiedades mecanicas de biomateriales T. R. Cuadrado y col. ITEMA)

El punto final D corresponde al momento en el que el material
rompe'. Si se mide el area bajo la curva se obtiene la energia que
absorbe la muestra antes de romperse, propiedad que se denomi-

na tenacidad (toughness). Asi mientras la resistencia indica cuanta
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fuerza es necesaria para romper una muestra, la tenacidad indica

la energia consumida para el proceso de rotura.

La resiliencia representa el trabajo necesario para deformar
al material hasta su limite elastico, es decir, la energia que el ma-
terial puede absorber sin experimentar deformacion permanente y
corresponde al area comprendida debajo de la porcién elastica de
la curva. El modulo de resiliencia o energia de resiliencia se refiere

a la unidad de volumen de material.

fluencia

ﬂfL\Il I_-L—f-fj

- N
f

esfuerzo

deformacion

Fig 4. Mecanismos de deformacion en polimeros semicristalinos (romado de

propiedades mecanicas de biomateriales T. R. Cuadrado y col. ITEMA)

2.1.5 Fragilidad y ductilidad

Los conceptos de fragilidad y ductilidad se refieren a la capa-
cidad de deformacion de un material. La zona de comportamiento
elastico es limitada. Los defectos presentes en todos los materiales,
eventualmente comienzan a crecer rapidamente bajo la influencia
de la carga aplicada, y el material fallara repentinamente por una
fractura fragil. Un material es fragil cuando exhibe una resistencia
a la rotura alta, pero una deformacion baja, mientras que un mate-

rial es ductil cuando muestra una deformacién alta’.
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En general los materiales ceramicos son duros y fragiles con
baja ductilidad y tenacidad. La falta de plasticidad en las ceramicas

cristalinas es debida a sus enlaces idnicos y covalentes.

En los metales la deformacion plastica tiene lugar por un mo-
vimiento de defectos lineales (dislocaciones) en la estructura cris-
talina sobre planos de deslizamiento del cristal. Las dislocaciones
se mueven bajo esfuerzos relativamente pequefios a causa de la
naturaleza no direccional del enlace metalico, donde todos los ato-
mos involucrados en el enlace tienen carga negativa homogénea-

mente distribuida en la superficie.

Los datos basicos de propiedades mecanicas de metales du-
ctiles tales como cobre y aluminio, se obtienen a partir de un ensa-

yo de traccién en el cual la probeta alcanza la rotura.

La resistencia a la rotura’ se define como el esfuerzo que se
requiere para romper una muestra y es comun encontrarla con el
nombre de resistencia intima. La deformacion a la rotura que algu-
nas veces es llamada elongacion intima, es la deformacion de la

muestra cuando ésta se rompe.
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deformacidn a la rotura

Figura 5. Resistencia a la rotura: resistencia y deformacién maxima

(Tomado de propiedades mecanicas de biomateriales T. R. Cuadrado y col. ITEMA)
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Es normal encontrar los términos tensile strenght, compressi-
ve strengh, y ultimate strain para designar la resistencia a la trac-

cion, a la compresion y deformacion a la rotura.

A diferencia de los metales el comportamiento de los polime-
ros es muy sensible a un gran numero de variables tales como la
temperatura, la deformidad de deformacion, el peso molecular y el
grado de entrecruzamiento en el caso de los polimeros termorrigi-

dos como se indica en la figura 6.

= Fragil Aumento de

% (brittle) velocidad de deformacion
i (mm/min)

Ea -~

g ‘3 Disminucion de la
Z E temperatura (°C)
w =

Pendiente (slope)

Moédulo (modulus)

Ductil
(ductile)

e

Gomoso
(rubbery)

Punto de fluencia
(yield point)

Deformacion (Strain) [%]

Figura 6. Curvas de esfuerzo deformaciéon mostrando diferentes
comportamientos, segun las condiciones en las que se realiza el ensayo.

(Tomado de propiedades mecanicas de biomateriales T. R. Cuadrado y col. ITEMA)

En la figura 7 se observan curvas tipicas esfuerzo-defor-
macién para varios polimeros. En este ensayo el esfuerzo aplica-
do varia de forma tal de mantener una velocidad de deformacion

constante (velocidad 5 mm/min)
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esfuerzo

elastdmero

ke

- - L
deformacian

Figura 7. Ejemplo de un polimero rigido y fragil (poliestrieneo, PS) rigido,
tenaz y ductil (polietileno, PS), y un polimero blando y ductil (elastome-
ro). (Tomado de propiedades mecanicas de biomateriales T. R. Cuadrado y col. ITEMA)

Los elastémeros o gomas son polimeros amorfos, entrecru-
zados, que pueden deformarse notablemente en forma elastica sin
un aumento importante del esfuerzo y sin exhibir fluencia, pudien-
do recuperar su dimension original al liberar la carga (dependiendo
de los niveles de elongacion alcanzados pueden presentar defor-

macioén residual permanente

2.1.6 Normalizacion de los biomateriales

Una norma es un documento de aplicacion voluntaria, elaborado
por consenso entre especialistas, que contiene especificaciones técni-
cas (geométricas, dimensionales, velocidades, condiciones de ensayo,
etc.) que permiten comparar los materiales al someterlos a idénticos
estados de carga. Existen organismos de normalizacion reconocidos
a nivel nacional e internacional entre los que se encuentran por ejem-
plo, American Society for Testing and Materials (ASTM), International

Organization for Standardization (ISO), Comité Europeo de Normaliza-
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cion ( CEN), Agencia Espafola de Normalizacion (AENOR), etc., Las
normas son la herramienta fundamental para el desarrollo industrial y
comercial de un pais, ya que sirven como instrumento para comparar

la calidad de productos y servicios.

Si bien las normas se establecen para fijar el modo de solicita-
cion y el estado tensional aplicado que permita comparar propiedades
de diferentes materiales, en ciertos casos los ensayos mecanicos pue-
den realizarse en otras condiciones, de velocidad de mordaza, tem-
peratura o geometria de probeta. Por ejemplo en el area de la investi-
gacion, en ciencia y tecnologia de materiales, se utilizan los ensayos
mecanicos para extraer informacién a cerca de la micro estructura u
otros aspectos de la naturaleza propia del material. Ademas de los
equipos propios de ensayo mecanico se ha desarrollado material es-
pecifico para el analisis del comportamiento mecanico de estructuras
biolégicas, biomateriales y dispositivos biomédicos donde se utilizan
muestras que contemplan la geometria propia de la aplicacion con sus
estados tensionales complejos. Esto permite evaluar de manera mas
aproximada el comportamiento del biomaterial en las mismas condi-

ciones.

2.2 TITANIO

2.2.1 Historia

El titanio fue descubierto en 1791 por William Gregor, cuando
estudiaba un metal gris plata que habia encontrado. Poco después en
1795 un quimico austriaco Martin Kalprotz le dio el nombre de titanio.

Es el noveno elemento mas abundante de la corteza de la tierra. Vir-
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tualmente se encuentra en todas las rocas igneas y sus sedimentos,
asi como muchos minerales, principalmente los que contienen hierro.
El mineral mas importante del que se extrae el titanio es el rulio (oxido
de titanio) muy abundante en aéreas costeras. Matthew Hunter (1887)
preparo por primera vez titanio puro calentando tetra cloruro de titanio

(TiCl,) con sodio a 700-800° C en un reactor de acero.

El titanio como metal no se uso fuera de laboratorio, hasta que
en 1946 William Justin Kroll, desarrollo un método para poder produ-
cirlo comercialmente, mediante reduccion del TiCI4’ con magnesio, y
este método, llamado método de Kroll, es el utilizado aun hoy en dia
En este proceso el metal se mantiene constantemente en una atmos-
fera de gas inerte, como argoén o helio, que inhibe su reaccién, con

cualquier otro elemento™®.

Este fue el primer proceso que permitié la obtencion de cantida-
des apreciables de titanio puro y es el método utilizado en la actuali-
dad. En la década de los afios 50 el Gobierno de los Estados Unidos
potenci6 los estudios relativos al titanio y a sus aleaciones, ya que de-
bido a sus excelentes propiedades, caracterizadas por una densidad
reducida, una excelente relacion resistencia mecanica/densidad y un
buen comportamiento a altas temperaturas, las aleaciones de titanio
constituyen un material muy util en los campos de la industria aeroes-
pacial y militar. En la década de los 60, se amplié su uso a otras apli-
caciones como la industria quimica, debido a su excelente resistencia
la corrosion. Esta resistencia es causada por una capa de pasivado
formada por los 6xidos de titanio que se forman espontaneamente
en su superficie al entrar en contacto con la atmdsfera, otras aplica-

ciones estudiadas del titanio y sus aleaciones son las aplicaciones
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estructurales en ambientes salinos por su resistencia a la corrosion y
en el campo de los biomateriales gracias a su excelente biocompati-
bilidad. Actualmente el titanio se utiliza principalmente en la industria
aeroespacial, en la industria quimica y en aplicaciones médicas entre
otras. Cabe destacar que solo un 10% de la produccion total se des-
tina a la produccién titanio en forma metalica. El 90% se destina a la
fabricaciéon de diéxido de titanio el cual es usado en forma de pintura
protectora anti-oxido; del 10% restante, el 50% es utilizado para la

fabricacion de la aleacion Ti AL,V

2.2.2 Propiedades fisicas del Titanio

Es un metal de transicion de color plateado grisaceo, paramag-
nético (no se imanta), muy abundante en la naturaleza, reciclable,
forma aleaciones con otros metales, para mejorar sus prestaciones
mecanicas, es muy resistente a la oxidacion y a la corrosién, tiene
poca conductividad, no es un buen conductor del calor, ni de la electri-
cidad, es refractario, mecanizado por el arranque de viruta, semejante
al acero inoxidable, permite el fresado quimico, maleable permite la
produccion de laminas muy delgadas, ductil permite la fabricacion de
alambre delgada, duro escala de Mohs 6, muy resistente a la traccion,
presenta gran tenacidad, permite la fabricacion de piezas por fundi-
cion y moldeo, material soldable, permite varias clases de tratamien-
tos tanto termoquimicos como de superficiales'®, puede mantener una

alta memoria en su forma.

La resistencia a la corrosion que presenta es debida al feno-
meno de pasivacion que sufre (se forma un oxido que lo recubre). Es

resistente a temperatura ambiente al acido sulfurico diluido y al acido
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clorhidrico diluido asi como a otros acidos organicos, también es resis-
tente a las bases, incluso en caliente. Sin embargo se puede disolver
en acidos en caliente. A temperaturas elevadas puede reaccionar fa-

cilmente con el nitrégeno, el oxigeno, el hidrogeno, el boro y otros no

metales.

Numero Atémico 22

Peso Atémico 47,88 g-mol"!

Volumen Atémico 10,6 A3

Radio covalente 1,32 A

Primer potencial de ionizacion 6,83 Ev

Valencia 2,34

Punto de fusién 1.670°C

Punto de ebullicién 3.260° C

Estructura cristalina o (HTC) para T <882° C
B (BCC) para T >882°C

Parametros de red cristalina a:a=0,295 nm; c=0,468 nm
B:a= 0,332 nm (a 900°C)

Temperatura de transicion o-f 882°C

Densidad fase a (20° C) : 4,51 g-cm?
fase B (885° C): 4,35 g-cm™

Capacidad calorifica 523 J/kg® C

Conductividad térmica 17 W/m°C

Coeficiente de expansion térmica (a 20° C) 8,41 x10%/°C

Conductividad eléctrica (relativa al cobre) 0,031

Resistividad eléctrica 0,0026 Q. m

Susceptibilidad magnética (K) 1,25 x 10°

Tabla 2. Caracteristicas fisico-quimicas del titanio

2.2.3 El Titanio cp. (Comercialmente puro)

La elevada reactividad del titanio dificulta la obtencion del mate-
rial puro, por lo que en aplicaciones comerciales se trabaja con el tita-
nio denominado comercialmente puro (cp), con diferentes niveles de

impurezas presentes en su composicion. La normativa de la American
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Society for Testing Materials (ASTM) clasifica el titanio cp en cuatro
grados definidos por la concentracion presente de otros elementos

como se muestra en el tabla I.

Composicion (wt%)

N C o Fe H Ti
Grado 1 0,03 0,10 0,18 0,20 0,0125 bal.
Grado 2 0,03 0,10 0,25 0,30 0,0125 bal.
Grado 3 0,05 0,10 0,35 0,30 0,0125 bal.
Grado 4 0,05 0,10 0,40 0,50 0,0125 bal.

Tabla 3-2. Composicion quimica del titanio segun la normativa ASTM F67, para
aplicaciones biomédicas

Esta elevada reactividad del titanio con el oxigeno origina la ra-
pida formacion de una capa superficial de 6xido. Los 6xidos formados
van desde el TIO hasta el Ti,O,,, cada uno de los cuales muestran una
gradacion diferente y para capas delgadas muestran una superficie
multicoloreada. Esta capa de 6xido si bien es muy delgada, también
es sumamente impermeable. De esta forma el metal queda protegido
por una capa inerte que le protege de la corrosion. Esta notable pro-
piedad hace del titanio un material ideal para su uso en ambientes co-
rrosivos'’. Las propiedades mecanicas del titanio también dependen
fuertemente de su grado de pureza. Por ello, las propiedades meca-
nicas del titanio metal y las del titanio comercialmente puro presentan
ciertas diferenciadas debida basicamente a las variaciones de la con-
centracion quimica de los diferentes grados mostrado en la tabla 3-2.
las propiedades mecanicas para los diferente grados se muestran en

el tabla 4-2.
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Grado Resis?e'ncia ala Limite elastico Elongacién
traccion (MPa) (MPa) (%)
1 240 170 24
2 345 275 20
3 450 380 18
4 550 483 15

Tabla 4-2. Propiedades mecanicas requeridas segun la normativa ASTM F67-00
para los 4 grados comerciales de titanio para aplicaciones biomédicas

Al observar los valores de la tabla 4-2 se puede constatar que la
resistencia maxima a fractura aumenta con la adiccion de elementos
aleantes en la red cristalina de titanio si bien también se produce una
disminucioén de la elongacién'®. En este contexto general, el titanio y
sus aleaciones se han empleado tradicionalmente en el campo biomé-
dico, constituyendo junto con los aceros inoxidables y las aleaciones
cromo-cobalto una de las principales familias de metales utilizados

para la fabricacion de implantes médicos.

2.2.4 Micro estructuras

Al igual que en todas las aleaciones monofasicas, la micro es-
tructura del titanio cp depende del trabajo en frio y del proceso de re-
cocido realizado. Ademas si se enfria el material desde temperaturas
superiores a la temperatura de B-transus, la micro estructura también
es influenciada por la velocidad de enfriamiento. Todos estos factores
hacen posible la obtencion de 3 micro estructuras diferentes de titanio

cp: la micro estructura equiaxial a, la microestructura martensitica, con
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celda hexagonal, denominada fase a” y una tercera microestructura en

formacion de placas denominada de Widmanstatten.

2.2.5 Corrosion del titanio

Las aleaciones de titanio forman espontaneamente una capa
pasiva de 6xido de titanio que es la responsable de su magnifica resis-
tencia a la corrosion, dicha capa esta compuesta por 6xidos amorfos
de titanio desdeTi,O hasta TiO, con un espesor variable entre 5y 10
nm segun el tratamiento, el acabado superficial, el medio etc. La capa
de pasivacion se forma de manera natural tras pocos milisegundos
de contacto del titanio con un medio conteniendo oxigeno, aunque
también se puede producir y hacer mas espesa mediante tratamientos
qguimicos y electroquimicos®. Los diagramas de Pourbaix, basados
en datos termodinamicos asi como los ensayos potencio dinamicos,
es decir, la termodinamica y la cinética, demuestran que la capa pro-
tectora del Ticp, principalmente formada por TiO, es resistente quimi-
camente en el medio fisiolégico y se reemplaza espontaneamente si
se desprende como consecuencia de la accidén mecanica. De hecho
el rango de pasividad electroquimica es mucho mas amplio que en la
region de potenciales, a la cual se puede ver sometida en el medio
fisioldgico, también cubre un rango de estabilidad amplio a diferentes
PH excepto en casos especiales donde su producen condiciones re-
ductoras severas por la reaccion de un medio altamente acidificado o
fuertemente carente de oxigeno. A pesar de las magnificas propieda-
des electroquimicas?! y resistencia a la corrosion del titanio para su
uso como sustituto de tejidos duros, se ha reportado problemas de

caracter electroquimico asociado con procesos degradativos de ese
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metal. Entre ellos encontramos la formacion de pilas galvanicas por
contacto eléctrico de implantes dentales de titanio con superestructu-
ras de otro material. El aflojamiento de prétesis articulares cementa-
das?? puede ser debido a corrosion por aireacion diferencial asistida
por el desgaste y preeting, la citotoxicidad puede ser causada por la
cesion desde el implante al tejido circundante, de particulas del metal
TiO, al huésped. Asi mismo la corrosion puede ser inducida bajo condi-
ciones bioquimicas especificas causadas por compuestos oxigenados

que generan los macréfagos.

2.2.6 Caracteristicas de las aleaciones de titanio

El titanio es un material de transicién con una estructura electro-
nica incompleta que le permite formar soluciones solidas con muchos
elementos de sustitucion con un tamafio atémico del orden de mas/
menos el 20% del tamafo atémico del titanio. En su forma original,
el titanio tiene una temperatura de fusion elevada 1678° C con una
estructura cristalografica hexagonal compacta (HCP) a hasta la tran-
sicidn en fase B a 882,5°C?324 transformandose en una estructura cen-

trada en el cuerpo (BCC) B por encima de ésta temperatura.

Las aleaciones de titanio se clasifican de la manera siguiente:
a, near-a, o+p, p metaestable, o B estable dependiendo de sus mi-
croestructuras a temperatura ambiente. Entonces, los elementos de
aleacion con el titanio se clasifican en tres grupos:

a-estabilizantes, Al, O, N, C;

B-estabilizantes como Mo, V, Nb, Ta, Fe, W, Cr, Si, Ni, Co, Mn, H,

y neutrales con Zr

o+
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Las aleaciones de tipo a tienen una menor resistencia la corro-
sion y se utilizan en biomedicina® de manera limitada por sus bajas
resistencias a la temperatura ambiente. Las aleaciones a +f tienen
una mejor resistencia por la presencia de estas dos fases. Sus propie-
dades dependen de la composicién, de la proporcion relativa de cada
fase a/a, de los tratamientos térmicos y de los procesos termo mecani-
co. Las aleaciones & (estable o metaestable) son aleaciones de titanio
de alta resistencia?> 24, de buena deformidad y de endurecimiento ele-
vado. Las p-aleaciones tiene también la posibilidad unica de combinar
modulo elastico bajo y buena resistencia a la corrosion. Una - alea-
cion se define quimicamente como una aleaciéon con una composicion
por encima del pc (figura numero 9) o sea conteniendo bastante 8
estabilizante para obtener una fase 100% 3 después de un temple por
el encima de la linea de B transicion. Sin embargo estas aleaciones
pueden ser de fase a+f con una fase B metaestable y con la posibili-
dad de precipitar una segunda fase mediante un envejecimiento, las
aleaciones con una cantidad elevada de  estabilizante, por encima
de PBs, estan consideradas como f aleaciones estables en cuales no
hay precipitacién durante un tratamiento térmico de alta duracion. Las
variantes de procesamiento base de titanio permiten controlar la micro
estructura y entonces optimizar las aleaciones como la ductibilidad, la
resistencia, la resistencia a la fatiga etc. A parte de la fase o se pue-
den observar también precipitaciones de la fase o ® y/o compuestos
intermetalicos dependiendo de la composicién, tratamientos térmicos,

procesamiento y condiciones en servicio.
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Figura 9. Pseudo-diagrama de la fase de estabilizacion de la fase § de aleacio-
nes de titanio. (Tomado de Structural and functional fatigue of NiTi shape memory alloys. Eggeler G. y col. Materials Science and

Engineering. 2004 (24))

Estudios sobre el comportamiento biolégico de los elementos
metalicos ha mostrado que las composiciones de los biomateriales
deben ser muy precisas para minimizar las reacciones indeseables
del organismo. Reacciones locales indeseables, reacciones alérgicas
por causa de elementos metalicos se deben a la liberacion de iones
metalicos del implante.

Esta liberaciéon de iones depende de la velocidad de corrosién
de la aleacion y de la solubilidad de los primeros productos formados
por esta corrosién. En un ensayo de corrosion en vivo, Steinneman
concluyd que los elementos V, Ni, Co, son elementos téxicos (cuando
no son utilizados en aleaciones) mientras que el Ti y sus aleaciones,
Aceros Inoxidables, aleaciones Co, Cr, Mo, Ni y Ta, Cr, Nb, y Pt son

materiales resistentes con respecto a las velocidades de corrosion.
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Ti y algunas de sus aleaciones, Ta, Nb y Zr producen esencial-

mente acidos insolubles, siendo los mas adecuados para aplicaciones

biomédicas.

Clasificacion por espesor de pseudomembrana reaccién menor reaccion severa

alrededor del implante aleaciones de Ti Fe, Co, Cr, Ni,
acero inoxidable Mo, V, Ma,

aleaciones de CoCr

Clasificacion por tipo de Vital Capsula Toxica

reaccion Ti,Zr, Nb,Ta Al, Fe, Mo, Ag, Au Co, Ni, Cu, V

Fibrosis, y reaccion celular Pt, aleaciones de Ti  Acero inox. Aleaciones

Inflamatoria CrCo

Tabla 5-2. Aleaciones de titanio, y sus reacciones biolégicas

Finalmente Zr y Nb presentan un pasividad ideal con una capa
protectora estable, resistente quimicamente y velocidades de disolu-
cion en sus capas minimas, de este hecho Zr y Nb contribuyen a for-
mar espontaneamente una capa de pasivacion altamente protectora
en las aleaciones de titanio y no son liberados, como el Al o V en el
medio los iones disueltos sino que son mas bien incorporados a la
pelicula de pasivacién. Entonces podemos concluir que los elementos
Nb, y Zr son elementos adecuados, tanto frente a las posibilidades
micro estructurales como por sus buenas propiedades de biocompa-
tibilidad para alearlos con titanio con objeto de elaborar materiales

6ptimos para aplicaciones biomédicas?®.

El titanio el unico metal ligero que presenta dismorfismo, ya que
en estado puro su estructura compacta hexagonal (fase a) presenta
una transformacioén alotropica a 882° C, pasando a una micro estruc-
tura cubica centrada en el cuerpo (fase B). En equilibrio la estructura

B es inestable a temperaturas menores de 882° C descomponiéndose
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de nuevo en fase a al enfriar el titanio por debajo de la temperatura de
transicidn, esa transformacion ofrece la posibilidad de obtener alea-
ciones con micro estructuras de tipo a, B 6 o/f dependiendo de los
elementos aleantes que estabilizan una u otra fase. Segun la capaci-
dad de los aleantes de estabilizar la fase o o B, se definen tres tipos
de aleaciones de titanio: Las aleaciones tipo o, aleaciones tipo o/f y
aleaciones f. Las aleaciones tipo o/p se suelen clasificar a su vez en
casi a cuando tienen una estructura esencialmente a a temperatura
ambiente, y casi  cuando la estructura a temperatura ambiente es
mayoritariamente . La manipulacion de estas variaciones cristalogra-
ficas mediante adicion de aleantes y procesos termo mecanicos da

lugar a un amplio rango de aleaciones y propiedades.

2.3 EL TANTALIO

2.3.1 Generalidades

Elemento quimico cuyo simbolo es Ta, su numero atémico es 73,
y su peso atomico 180,948 g/mol. Fue descubierto en el afio 1802 por
Anders Ekeberg. Es un elemento del quinto grupo de la tabla periddica
y pertenece al grupo de los de transicion 5d. se le conocen también

estados de oxidacion IV, 111 y II.

El metal tantalio se emplea en la fabricacién de condensadores
para equipos electronicos, los cuales incluyen radios de banda civil,
detectores de humo, marcapasos cardiacos y en automoviles; se utili-
za también en las superficies para trasferencia de calor de equipos de
conduccién en la industria quimica, en especial cuando se tienen con-

diciones extraordinarias de corrosion. Su inercia quimica ha hecho que
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se le encontraran aplicaciones quirurgicas en implantologia dental y en
C. Ortopédica?. El tantalio forma aleaciones con gran numero de meta-
les. Tiene una importancia especial el Ferrotantald, el cual se agrega a

los aceros austeniticos con el fin de reducir la corrosién intergranular.

El metal es bastante inerte al ataque con acidos, excepto al aci-
do fluorhidrico. Se oxida con mucha lentitud en soluciones alcalinas.
Los halégenos (halogenuros) y el oxigeno reaccionan con él en calien-
te, para formar haluros y 6xidos correspondientes, con estado de oxi-
dacion V. A temperatura elevada absorbe hidrogeno y se combina con
el nitrégeno el fosforo, el arsénico, el antimonio, el silicio, el carbono y

el boro. El tantalio forma también compuestos por reaccién directa con

el azufre, el selenio y el teluro, a temperaturas elevadas.

2.3.2 Propiedades fisicas del Tantalio

Nombre Tantalio
Numero atémico 73
Valencia 2,345
Estado de oxidacion 5
Electronegatividad 1,5
Radio covalente (A) 1,38
Radio iénico (A) 0,73
Radio Atémico (A) 1,46
Configuracion electronica [Xe]4f*5d%6s?
Primer potencial de ionizacién (eV) 6,02
Masa Atémica (g/mol) 180,948
Densidad (g/ml) 16,61
Punto de ebullicion (°C) 5425
Punto de fusién (°C) 2996

Tabla 6-2. Propiedades fisico quimicas del tantalio
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2.3.3 Estructura de los implantes de tantalio

Los implantes de tantalio tienen una estructura porosa, con el fin
de conseguir que el hueso neoformado?® crezca dentro de estos micro-
poros, el material poroso esta compuesto por un 90% de tantalio y un
10% de carbono vitreo, por peso. La manufactura del tantalio poroso
comienza con la pirolisis?® de un polimero precursor de forma espon-
josa obtenido, de un esqueleto reticulado de aspecto vitreo, de carbén
de baja densidad, repleto de poros de forma dodecaedrica, interco-
nectados con pequeinos portales abiertos®. El tantalio comercial es
depositado en este esqueleto de carbon, mediante una depositacion e
infiltracién usando vapor quimico (CVD/CVI) para crear una construc-
cion porosa de biomaterial. Debido a la orientacion y a depositacion
cristalografica del tantalio, se produce una superficie con distinta mi-
cro textura. Las delgadas capas CVD/CVI de 10 a 100 um?*', pueden
impartir altas propiedades mecanicas, debido a que el depdsito de
tantalio en la superficie es 100% denso, con tamafo de grano de entre
1 a5 ym, e impurezas de menos del 0,05%. El espesor habitual de la
cubierta de tantalio es aproximadamente de 50 ym. Un incremento en
el espesor de la capa de tantalio depositada, podria afectar el tamano

del poro y por tanto las propiedades mecanicas®.

Cuando se prepara como metal trabecular, su porosidad es del
80-85 %, y el tamafio medio de sus poros es de aproximadamente 500
micras. La estructura completa tiene un modulo elastico intermedio
entre el hueso cortical y el hueso esponjoso. Ademas la estructura de
tantalio que constituye los lados del dodecaedro, posee una superficie
rugosa; en consecuencia ejerce friccion sobre el hueso, de forma sig-

nificativamente mayor que otros implantes metalicos.
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Se sabe que el metal trabecular es muy susceptible a la penetra-
cion, por el tejido 6seo o blando. Se cree que este fendmeno se debe
en parte a la estructura porosa y a la nonoestructura de los vastagos
de tantalio del dodecaedro. Ademas, su comportamiento mecanico fi-
siologico asociado a su bajo modulo elastico, podria estimular la os-
teointegraciéon mediante cargas sobre el hueso, por un mecanismo

opuesto al de proteccion frente a la tension.

2.3.4 Propiedades biomecanicas de los implantes de tantalio

La densidad es similar a la del hueso humano. Diversos estu-
dios al respecto sefialan que este material tiene muchas propiedades
mecanicas mejores que los otros materiales utilizados para esta apli-
cacion biomédica. Las evaluaciones clinicas de las estructuras micro
porosas de tantalio®® indican un modulo de elasticidad alrededor de 3
GPa, y se considera que las fuerzas compresivas y de estiramiento

oscilan entre los 35 y los 40 MPa.

Por lo tanto el material estd compuesto de un 80-85% de espa-
cio vacio (el volumen de los poros) dependiendo del nimero de poros
interconectados de forma continua. Cada poro o celda tiene forma de
dodecaedro®*. El tamafio de las celdas esta controlado por el sistema
de fabricacion siendo habitualmente entre 500-550 micras®. El espe-
sor de los soportes que definen las celdas dicta el porcentaje de vacio
y la rigidez y solidez del material final*®. La solidez y la rigidez de la
estructura porosa aumentan al disminuir la porosidad. Esto es tipico de
los materiales solidos porosos e intenta semejarse al hueso esponjoso.
La rigidez de este tantalio poroso aumenta, cuando disminuye el tama-

Ao del poro, y este rigidez relacionada con el tamafio del poro ha de ser

37



Introduccion

lo suficientemente fuerte para compensar las cargas fisiologicas.

Se estan desarrollando diversas aplicaciones nuevas del metal tra-
becular para su uso en artroplastias de rodilla y de cadera. Puesto
que la osteolisis es hoy en dia una preocupaciéon fundamental en lo
que respecta a la duracion a largo plazo de las artroplastias de cadera,
ha varias razones para pensar que un disefo acetabular monobloque
podria incrementar su duracion. Es conocido el desgaste del reves-
timiento del polietileno debido a su movimiento ficcional con la copa
acetabular, este fendmeno se citaba en el pasado como origen de los
restos de desgaste responsables de la osteolisis, la posibilidad de dis-
poner de un componente acetabular monobloque podria ser ventajoso.
Teniendo en cuenta, que la rigidez de este dispositivo seria notable-
mente menor, debido a la naturaleza porosa de la copa acetabular, pu-
diendo mejorar incluso la carga de la placa subcondral del acetabulo
y minimizar asi la perdida de hueso secundaria a la proteccion central

frente a la tension.

2.4 LAS CERAMICAS

Las ceramicas son materiales no metdlicos e inorganicos con
una estructura cristalina, obtenidos en general con aplicacién de altas

temperaturas y presiones®’.

En ortopedia se utilizan basicamente dos tipos: los 6xidos meta-
licos y los fosfatos calcicos. Las primeras son las llamadas ceramicas
inertes como la alumina (Al,O,) o la circonia (ZrO,) . Son muy resisten-
tes a la corrosién con una gran dureza y se utilizan sobre todo en la

fabricacion de superficies articulares potésicas®.
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Los fosfatos calcicos son las llamadas ceramicas bioactivas ya
que se fijan quimicamente al hueso. Basicamente se usan dos tipos,
el fosfato tricalcico y la hidroxiapatita sintética, que tienen propiedades
bioldgicas muy distintas, el primero con la formula Ca,(Po,), tiene una
relacion calcio-fosfato de 1,5 a 1 y es biodegradable por una combina-
cion de disoluciones fisico-quimicas y fragmentacion. Sus caracteristi-

cas in vivo son variables.

La hidroxiapatita es relativamente insoluble y presenta unas ca-
racteristicas bastante consistentes in vivo, que la hacen mas util en

recubrimientos de implantes ortopédicos®’.

2.4.1 Hidroxiapatita. 35.5

El término apatita fue aplicado por primera vez a minerales en
1788 por Werner, actualmente se refiere a una familia de cristales que
responden a la formula M, (Ro,).X,, donde M es habitualmente calcio,
R Fésforo y X un hidréxido o un compuesto halogenado como fluorina.
Con el desarrollo de la difraccion por rayos X se confirmé el 1926, que

la fase inorganica del hueso era una apatita®.

La hidroxiapatita es una apatita compuesta esencialmente por
fosforo y calcio, su férmula corresponde a Ca, (Po,),(OH), con una
relacion calcio-fésforo de 1,67%°, aunque algunos materiales han sido
llamados hidroxiapatita por diversos investigadores en realidad pre-
sentan unas relaciones Ca/P variables que van de 2.0 a valores tan
bajos como 1,3. Estos materiales raramente estan bien caracterizados,
por lo tanto puede ser dificil comparar resultados entre estudios de
diversas fuentes®. Sin embargo la American Society for Testing and

Materials ha determinado los patrones de referencia tanto para la hi-
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droxiapatita (1989) como para los fosfatos tricalcicos (1987) de modo
qgue su pureza pueda ser determinada y controlada®. Asi la relacién
calcio-fosforo de la Hidroxiapatita debe ser como se ha comentado de

1,67 mientras que la de los fosfatos tricalcicos sera de 1.5%.

Fig. 10. Estructura de Hidroxiapatita Ca,  (HPO,)(PO,). (OH),,

10-x 4)5.)(

2.4.1.1 La hidroxiapatita en el hueso.

La composicion del hueso varia segun el lugar, edad, antece-
dentes alimentarios, actividad fisica y enfermedades. En general la
fase mineral o inorganica constituye el 60 al 70% del tejido, el agua el
5 a 8% y la matriz organica el resto. Aproximadamente el 90% de esta

ultima es colageno y el 5% proteinas no colagenas*.

El componente mineral del hueso humano incluye varios tipos
de fosfatos de calcio hidratados, siendo el mas comun la hidroxiapatita.

Esta apatita se encuentra presente en el hueso como un cristal plano

40



Introduccion

de 20 a 80 nm de largo y de 2 a 5 Nm de espesor®, y se calcula que

el 65% de la fraccion mineral de hueso humano es hidroxiapatita*'.

Los grupos fosfato e hidroxilo pueden verse sustituidos por car-
bonato, cloro y fluor, respectivamente alterandose las propiedades
fisicas del material. Estas impurezas pueden reflejar antecedentes ali-

mentarios*°.

Entre las caracteristicas mecanicas de la hidroxiapatita destacan
la rigidez y la dureza que se combinan con la elasticidad y continuidad
del colageno, principal componente organico para dar al hueso sus
particulares propiedades. Asi, los cristales de hidroxiapatita aumentan
la rigidez de la matriz 6sea de modo que sin ellos el hueso podria do-

blarse con extrema facilidad“2.

2.4.1.2 Fuentes de hidroxiapatita.

La hidroxiapatita puede ser de origen natural (bovina, coralina o

ficogena) o sintética (ceramica o no ceramica).

La hidroxiapatita de origen natural: El hueso bovino es una fuen-
te de hidroxiapatita popularizada en los afios 50, hoy dia se dispone
de procedimientos capaces de eliminar todos sus elementos proteicos
y celulares, convirtiéndolo en un material desprovisto de inmunogeni-
dad, su estructura macroscopica es muy similar a la matriz mineral de
hueso humano y su utilizacion se limita al relleno de defectos 0seos,
ya que su resistencia mecanica es baja*, su utilizacion ha ido dis-
minuyendo paulatinamente en los ultimos afos, en parte porque se

dispone de otras fuentes y por la intranquilidad creada en la sociedad
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por la posible trasmision de enfermedades como fue la Encefalopatia
Espongiforme Bobina una variante de la enfermedad de Creutzfeldt-
Jakob.

Asimismo se ha demostrado que puede presentar una composi-
cion variable en su fase mineral y por consiguiente dificultad de extraer

compuestos puros a partir del hueso®.

El coral es otra fuente de hidroxiapatita organica. Algunos tipos
de coral escleroactiniforme del género poritex (poritex goniopora) for-
ma un armazon constituido por canales paralelos intercomunicados
por micro poros. Este exoesqueleto esta formado por carbonato cal-
cico que se convierte en hidroxiapatita al provocarse un intercambio

guimico con fosfatos, en un medio hidrico y en presencia de calor*.

En este procedimiento la estructura micro porosa se conserva y
permite que el tejido conectivo y el hueso en el que se implanta crez-

can hacia el interior del material.

Existe otro tipo de hidroxiapatita natural micro-porosa y no re-
absorbible derivada de las algas (ficégena). La arquitectura natural
de algunas algas calcificadas (Rhodophyceae Cholophycae) presen-
tan una superficie muy parecida a la del hueso, teniendo afinidad por
las proteinas y los factores de crecimiento de la matriz ésea. La in-
tegracion 6sea y la proliferacién de hueso sobre la superficie de los
granulos de hidroxiapatita ficbgena se explican porque el patrén de
mineralizacion en algas y en hueso es muy parecido. Las propiedades
fisco-quimicas de este tipo de hidroxiapatita son casi idénticas a las
del hueso, debido a su gran area superficial, al tamafio pequero del

cristal y a su contenido en carbono.
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La hidroxiapatita sintética, no ceramica equivale a la porcion
mineral del hueso humano desde el punto de vista fisico, quimico y
cristalografico. Es un material que se reabsorbe lentamente actuando
como matriz 6sea sobre la que se va depositando hueso neo formado.
Se obtiene habitualmente por precipitacion quimica al afadir una solu-
cion rica en fosfatos a otra con iones de Ca*™ en condiciones controla-

das?®.

La hidroxiapatita sintética de origen ceramico esta constituida
por particulas esféricas de alta densidad y gran pureza. Es un material
muy biocompatible, no reabsorbible que permite la aposicion directa
del hueso. Se considera una ceramica ya que se obtiene por calen-
tamiento de los fosfatos calcios amorfos obtenidos, por ejemplo, por
precipitacion. El medio utilizado y las temperaturas aplicadas condicio-
naran la estructura cristalina, la porosidad y la solubilidad del producto

resultante®.

2.4.2 Propiedades de la hidroxiapatita

2.4.2.1 Biocompatibilidad.

La ceramicas de fosfato calcico o bioactivas, como la hidroxia-
patita, han demostrado en estudios realizados a los largo de la ultimas
tres décadas ser biocompatible, no toxicas y capaces de unirse al hue-

so, permitiendo una verdadera osteointegracion.

El perfil biolégico de las ceramicas de hidroxiapatita incluye una
falta de toxicidad local o sistémica, ausencia de reaccién inflamatoria

0 reaccion a cuerpo extrafio al aplicarse en bloque o particulas sueltas
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y ausencia de respuesta pirdgena“4547. Asi, por ejemplo los cultivos
celulares de fibroblastos no se ven afectados de forma distinta por la
introduccion de placas de titanio con o sin recubrimiento de hidroxia-

patita®®.

Manley®®, en una exhaustiva revisién de la literatura, sefala uni-
camente algunos casos de reaccién inflamatoria a soluciones de hi-
droxiapatita usadas en animales y el problema de la migracién de los
granulos de hidroxiapatita utilizados en odontologia para aumentar el
reborde alveolar, provocada fundamentalmente por la dificultad para
obtener estabilidad mecanica del implante. Manley (1993) sefala que
la clave de la falta de toxicidad local, incluso en tejidos blandos o sis-
témicos de la hidroxiapatita reside en su naturaleza quimica la cual es

constituida unicamente por iones de calcio y fosfatos.

Al analizar las protesis de cadera retiradas por aflojamiento, se
han detectado granulos de hidroxiapatita en el area peri protésica jun-

to a polietileno y particulas metalicas.

Algunos autores*® sugieren que éstas particulas de hidroxiapa-
tita, procedentes del fallo del intersticio ceramica-metal, podrian ser
las causantes del desgaste (Thrid-Body Wear) y osteolisis, aunque
no ha sido posible determinar cual de las mencionadas particulas es
causante directa de la osteolisis y subsecuentemente del aflojamien-
to*, parece claro que las particulas de hidroxiapatita desprendidas del
acetabulo migrarian a la articulacion y podrian favorecer la abrasion
de la superficie articular con liberacion de particulas de polietileno y
metal . Sin embargo el deterioro observado es menor que en proétesis

no recubiertas: cementadas o con recubrimiento poroso de titanio®.
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4.2.2.2 Biodegradacion.

Como se ha comentado la hidroxiapatita es poco soluble al ser
implantada en tejido éseo contrariamente a lo que sucede con los fos-
fatos tricalcicos. El grado de solubilidad del la misma viene condiciona-
do por su composicién quimica, su cristalinidad (a mayor cristalinidad
mayor estabilidad) la estructura fisica del material (Los poros y con-
ductos aumentan la superficie de contacto y por tanto la degradacion),
y el ambiente en que es implantada (La acidez del medio aumenta la

solubilidad)3®4".

Parece ser que la hidroxiapatita pura y altamente cristalina
muy estable, contiene suficiente proporcion de sulfato calcico amorfo
para permitir la fijacion biolégica precoz sin necesidad de recurrir a
hidroxiapatita menos cristalinas o fosfatos calcicos mas solubles®2. En
los implantes recubiertos, ello es aun mas cierto, ya que en el proceso
de spray de plasma, la superficie de las particulas de hidroxiapatita al-
tamente cristalinas se desestructura en varios tipos de fosfato calcico,

mas solubles que la hidroxiapatita cristalina®’.

La degradacion de la hidroxiapatita en vivo se produce por dos
vias: disolucién por contacto con soluciones fisiologicas, y disolucién
mediada por células (fagocitosis)*. Este fendmeno produce la libera-
cion de fosfato céalcico amorfo que son fagocitadas por los macréfagos
o quedan embebidas en el hueso neofromado. Los macréfagos pueden
entonces migrar a ganglios linfaticos regionales con estas particulas o

bien disolverlas provocando una liberacién sistémica de Ca y P%'.

La capacidad de los macréfagos de disolver particulas cerami-

cas habia sido puesta en duda*’, pero los estudios en cultivos de mo-
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nocitos parecen dejar clara esta posibilidad®:. No se ha observado que
las particulas de fosfato calcico liberadas den lugar a la activacién de
osteoclastos y consiguiente osteolisis®’, ni a reacciones a cuerpo ex-

trano.

Eggli, Mullér, y Schenk 1988 comprobaron histomorfoldgica-
mente que tras la implantacién de cilindros de hidroxiapatita en hueso
de conejo durante 6 meses, el porcentaje de reduccion de volumen de
éstos era del 5,4%, frente a un 85.4% en cilindros de fosfato tricalcico
en iguales condiciones. La resistencia a la degradacion de la hidroxia-
patita ha sido demostrada también al utilizarla como recubrimiento®.
En un estudio experimental en humanos, Overgaard® et Alt 1997 de-
mostraron que los recubrimientos de hidroxiapatita se reabsorben a un
ritmo de aproximadamente el 20% anual, especialmente en las aéreas
en que la cobertura esta en contacto con médula 6sea y no con trabé-

culas.

2.4.2.3 Biomecanica.

Las ceramicas del tipo de los fosfatos calcicos presentan una
escasa resistencia al impacto y a la tension y son fragiles lo que les
hace inviables como implantes que precisen soporte de cargas “6:47. Si
recubrimos un implante metalico con una hidroceramica se combina-
ria la fuerza del metal con la biocompatibilidad de la ceramica (Gree-
sink y Klein 1988) de modo que mientras la hidroxiapatita en forma de
bloques ha demostrado una baja resistencia a la fatiga, al ser aplicada
por chorro de plasma a un sustrato metalico permite mantener la resis-
tencia a la fatiga del metal. Cuando es utilizada para el relleno de de-

fectos 6seos la hidroxiapatita se aplica en forma de estructuras cora-
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linas, formada por poros interconectados que permiten el crecimiento
del hueso huésped hacia su interior®®®” este relleno ha demostrado ser
capaz de proporcionar al implante unas caracteristicas de resistencia

similares a las del hueso normal®®

Material Resistc_encia a Resi:::tencia a M_o¢_1u|o de
compresién (Mpa) traccion (Mpa) elasticidad (Gpa)
Hueso
Cortical 138 69 13,8
Esponjoso 41-62 3,4 -
Metales
Acero 316L 552-1000 207-276
Co-Cr 669 207
Titanio 345 110
Hidroxiapatita
Porosa 7-69 2,5 -
Compacta 207-897 69-193 34,5-103

Tabla 7-2. Resistencia a la compresion, resistencia a la traccion y modulo de
elasticidad del hueso en comparacién con algunos biomateriales (Jarcho 1991;

Mankey 1993)

2.4.2.4 Recubrimientos de metales por hidroxiapatita.

Dadas las pobres cualidades mecanicas de la hidroxiapatita,
para aprovechar sus propiedades como biomaterial, puede usarse
en forma de recubrimientos en sustratos metalicos. Estos implantes
recubiertos deben satisfacer dos condiciones para que la ceramica
sea eficaz, por una parte el implante debe conseguir una estabilidad
primaria inicial suficiente para que la capa de hidroxiapatita establezca
una unién efectiva con el hueso circundante; por otra parte la fijacién
de la hidroxiapatita al sustrato metalico debe ser perdurable. La

primera condicién se cumple en las proétesis de cadera y de rodilla
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por el disefio de las mismas. La segunda depende de tres factores
separados: la morfologia de la superficie a recubrir, la energia
cinética de las particulas de recubrimiento y la union al sustrato. El
primer factor es el de menos importancia con los actuales métodos de
recubrimiento. La energia cinética que imprimen los sistemas de spray
de plasma a las particulas parcialmente fundidas de hidroxiapatita
asegura que se consiga una buena adherencia al sustrato metalico.
Finalmente, la unién quimica al metal implicaria una reaccion de éste
con el radical oxigeno de la ceramica®® esta union quimica defendida
por algunos autores*', se daria especialmente con el titanio y seria la
responsable de que la union de la hidroxiapatita con este metal tenga
una fuerza de unién un 33% superior a la obtenida con la aleacion

cromo-cobalto®.

Se ha demostrado experimentalmente que cilindros recubiertos
de hidroxiapatita e insertados en el hueso, incluso en un orificio sobre-
dimensionado, presentan una considerable resistencia a la extraccion
a las 6 semanas, alcanzando el maximo a los 6 meses con valores
similares al hueso cortical. Otros autores han comparado la resisten-
cia a la extraccion de cilindros recubiertos de hidroxiapatita con los
de titanio con superficie rugosa®® o biovidrio®, obteniendo valores de
extraccién de cinco a siete veces mayores con la hidroxiapatita. Estos
estudios han demostrado que los implantes recubiertos de hidroxiapa-
tita comparados con otros de igual disefio pero no recubiertos mues-
tran una fuerza de fijacion mayor®' y el tiempo que necesitan para

alcanzar una fijacion adecuada es menor®.

El grosor ideal del recubrimiento de hidroxiapatita debe estar

entre 30 y 90 um?¥, ya que se ha observado que en recubrimientos
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del mas de 100 um. se presentan fracturas por fatiga en su seno y si
se usa un recubrimiento de menos de 30um el grado de absorcién es

inaceptablemente rapido (Greesing, De-Grood y Klein 1987)%,

Kester y colaboradores (1991)% compararon experimentalmen-
te coberturas de 50, 120 y 240 um, observando que las coberturas de
mayor grosor eran mas susceptibles de sufrir fallos por fatiga o de
laminacion. Wang, Lee y Chang 1993%, implantaron cilindros de una
aleacion de titanio con recubrimientos de hidroxiapatita, de 50 y 200
pum en fémures de perros, demostrando que el recubrimiento mas fino

tenia una mayor resistencia tras doce semanas de evaluacion.

David y colaboradores® estudiaron biomecanica histolégica-
mente, una serie de vastagos de titanio introducidos en fémures de
oveja. Su estudio comparaba vastagos de titanio recubiertos por hi-
droxiapatita por sistema de plasma spray y vastagos sin recubrir, de
superficie porosa por rociado con particulas de alta presion, los resul-
tados mecanicos demostraron que los cilindros recubiertos de titanio
se aflojaban en un 45% en las tres primeras semanas, aunque luego
mantenian su fijacién, mientras que los recubiertos por hidroxiapatita
no se aflojaban inicialmente, pero a los 9 meses presentaban un aflo-
jamiento en el 55%. El estudio microscopico demostrd que este efecto
era por laminacion de la hidroxiapatita, dado que en ese estudio se

utilizé una cobertura de 200 um de espesor.

El sistema utilizado para recubrir un metal con hidroxiapatita
puede alterar las propiedades del compuesto y los recubrimientos
pueden fallar por una aplicacién inadecuada. La hidroxiapatita en un

recubrimiento debe caracterizarse por su cristalinidad, relacién calcio/
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fosfato; densidad; propiedades de disolucién y fuerza®, para hacer los

estudios verdaderamente reproducibles.

Existen diferentes técnicas para la aplicacion de un recubrimien-
to de hidroxiapatita sobre un sustrato metalico que pueden condicionar

las condiciones quimicas, metalicas y biolégicas de la cobertura.

Actualmente las técnicas mas utilizadas son las basadas en un
spray de plasma*'. Otros sistemas como la electroforesis obtienen ca-
pas de hidroxiapatita menos uniformes y con una pobre fijacion al sus-

trato metalico? 41 65,

El sistema de chorro de plasma consiste en conducir la hidroxia-
patita en forma de polvo mediante un flujo de particulas de un gas (ge-
neralmente argdén) aceleradas por un campo eléctrico, con objeto de
proyectarla con una gran energia cinética contra el metal base*'. De
este modo se consigue en menos de dos minutos coberturas densas
y muy adherentes, con un grosor maximo de 100 yum. ademas se pue-
den aplicar sobre implantes de formas complejas y es facil proteger las
areas que no deben presentar recubrimiento® en este procedimiento
se crea un arco voltaico entre un anodo y un catodo que provoca tem-
peraturas alrededor del 29.727 grados C capaces de disociar el gas.
La hidroxiapatita en forma de particulas es llevada a través del arco de
plasma por el gas transportador (argén) entonces se produce la fusion
superficial de las particulas de hidroxiapatita y su aceleracion contra

el metal base? .

2.4.2.5 Usos médicos de la hidroxiapatita

Se atribuye a Albee y Morrison en 1920 la primera publicacion

de resultados de la utilizacion de un compuesto de fosfato calcico en
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forma de polvo con el fin de acelerar la formacion de callo 6seo. Pos-
teriormente a principios de los afios 60 se empez6 a utilizar la hidroxia-
patita de forma sdlida en cirugia dental, aprovechando la capacidad de
osteointegracion para aumentar el borde alveolar o rellenar lesiones
periodontales®. En 1981 la hidroxiapatita fue introducida comercial-
mente, en forma de granulos, para aplicaciones médicas en cirugia
maxilofacial®®. Numerosos estudios clinicos, radiograficos e histologi-
cos demostraron su oteointegracion evidente asi como la ausencia de

reacciones adversas®®.

El siguiente paso consistio en recubrir los implantes metalicos
con una capa de hidroxiapatita y se observé que presentaban ventajas
sustanciales respecto a los no recubiertos con igual disefio y caracte-
risticas metalurgicas®, incluso en un ambiente hostil causado por el pH
acido de la saliva*'. Estas aplicaciones fueron estudiadas con especial
interés por J.F.Osbor® en Alemania y sus contactos con el cirujano in-
glés, R. J. Furlong®, los cuales abrieron el camino al recubrimiento de
implantes osteoarticulares con hidroxiapatita ceramica*' fruto de ello
en 1985 fue implantada la primera proétesis de cadera recubierta de
hidroxiapatita®”. Simultaneamente R.G.T. Geesink, K., De Grooty C.P.
Klein® desarrollaron un metédo de trabajo experimental a cerca de
los implantes recubiertos con hidroxiapatita, concluyendo entre otras
cosas que estos no presentaban efectos nocivos y eran aptos para su
uso en implantes articulares en humanos. En 1986 cirujanos del grupo
ARTRO colocaron las primeras proétesis recubiertas con hidroxiapatita

desarrolladas por ese grupo®°.

En Estados Unidos se llevaron a cabo estudios experimentales

para desarrollar las supuestas ventajas de éstos implantes, en 1988 la
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FDA autorizé el desarrollo de protesis osteoarticulares recubiertas de

hidroxiapatita3®.

Actualmente la utilizacion de hidroxiapatita en cirugia ortopédica
se centra en dos campos, por una parte la cobertura de sustratos me-
talicos para su implantacion, especialmente protesis articulares y por
otra la utilizacion para relleno de cavidades éseas o la estimulacion de
la osificacion. Han sido numerosas las publicaciones sobre la validez
del recubrimiento de hidroxiapatita en protesis de cadera. A corto pla-
zo el resultado clinico de los vastagos recubiertos por hidroxiapatita
han sido equiparables™ y habitualmente superiores™ 2 a los de pro-
tesis no recubiertas con igual disefio. A medio plazo la supervivencia
de los componente femorales recubiertos por hidroxiapatita se han
demostrado excelente3®72737475 y se ha objetivado menor movilidad del
implante en los controles radiograficos sucesivos tanto en el compo-
nente femoral™7%77, como en el acetabulo’, cuando estos estan recu-

biertos de hidroxiapatita.

En estudios de seguimiento mas largos 107 y 128 afios, los in-
dices de supervivencia de las prétesis recubiertas han sido superiores
al 0,97.

También se han utilizado recubrimientos de hidroxiapatita en
protesis de rodilla con buenos resultados a corto y medio plazo8!8283,
Otros usos de la hidroxiapatita en ortopedia han sido los recubrimien-
tos de tornillos pediculares en cirugia del raquis®®s2¢, tornillos de os-

teosintesis® o en clavos de fijacion externa.

Por otra parte se ha comprobado que el utilizar bloques de hi-
droxiapatita con estructura coralina para el relleno de cavidades éseas,

estos son invadidos por hueso normal que ocupa los poros y canales

52



Introduccion

del implante . La invasion de los bloques de hidroxiapatita por tejido
Oseo les confiere en unos meses propiedades mecanicas similares a

las del hueso en el que estan implantados®.

En estudios clinicos de fracturas de meseta tibial, no se han en-
contrado diferencias significativas entre la utilizacion de bloques de hi-
droxiapatita coralina o injerto autélogo*, aunque se ha observado que
los bloques de hidroxiapatita, contrariamente al injerto autélogo no se
reabsorben completamente y la estructura coralina queda preservada

indefinidamente como armazoén en el que prolifera el hueso normal®.
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2.5 Microscopia DE BARRIDO ELECTRONICO SEM

2.5.1 Introduccion a la Microscopia electronica

Un microscopio es, basicamente, un sistema optico que trasfor-
ma un objeto en una imagen, la cual amplifica (magnifica) para apre-

ciar detalles caracteristicos de objeto.

Con el microscopio de luz se resuelven detalles del orden del
micrén®, mientras que con el microscopio electronico se alcanzan a

resolver objetos del orden de los angstrom.

En el microscopio electronico, un haz de electrones incide sobre
la muestra y de la interaccion de estos electrones con los atomos de
la misma, surgen sefiales que son captadas por algun detector o bien,

proyectadas directamente sobre una pantalla®.

Dentro de la familia de microscopios electronicos, se encuen-
tran el microscopio electronico de de trasmision (TEM) y el microsco-
pio electronico de barrido (SEM). Cada uno de ellos, permite el estudio

de diferentes caracteristicas de una muestra.

El SEM provee informacién sobre morfologia y caracteristicas
de la superficie, mientras que con el TEM podemos estudiar la estruc-

tura interna y detalles ultraestructurales.

La exploracion mediante microscopia electrénica utilizando el
microscopio electronico de barrido (SEM), es la técnica mas conoci-
da y mas ampliamente utilizada en el analisis de superficies. EI SEM,
acompanado por el analisis de Rayos X, es considerado un sistema
de acercamiento relativamente rapido, barato, y basicamente no des-

tructivo para realizar analisis de sustancias®.
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2.5.2 Historia de la Microscopia Electronica de Barrido

La microscopia electronica se desarrollo debido a las limitacio-
nes de los microscopios convencionales, que estan limitados, por la
fisica de la luz, a una ampliacion entre 500 y 1000 aumentos y a una

resolucion de 0,2 micrémetros.

En 1934 Ernest Ruska desarrollo un sistema electromagnético
para concentrar y enfocar un haz de electrones de manera analoga a
la accion que ejerce un lente de vidrio sobre un haz de luz®. Este dis-
positivo, que luego se denominaria “lente electromagnético” le permi-
tié construir el primer microscopio electrénico, cuyo aumento maximo
era de 16X. Sin embargo, este fue el inicio de la era de la microscopia
electrénica, que se bifurcaria en dos grandes corrientes la del Micros-
copio Electronico de Trasmision (TEM) y la del Microscopio Electréoni-
co de Barrido (SEM). En paralelo se desarrollo otra metodologia, que
permite el analisis elemental de la muestra mediante el patron de dis-
persion de rayos X generados por la interaccion del haz de electrones

sobre la muestra.

Microscopio de luz Microscopio electréonico
lluminacion Haz de luz Haz de electrones
Longitud de onda 2000A - 7500A 0,037 A- 0.086 A
Lentes Vidrio Electromagnética
Medio Atmosfera Vacio
Resolucion 2000 A 3A
Magpnificacion 10 x — 2000 x 100 x — 450000 x
Focalizacion Mecanica Eléctrica
Contraste Absorcion-Reflexiéon Scattering

Tabla 8-2. Caracteristicas microscopio éptico vs microscopio electrénico
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El microscopio electronico de barrido SEM es un microscopio
que utiliza electrones, en vez de la luz, para formar una imagen. El
SEM tiene una profundidad de campo grande, lo que permite que, una
importante cantidad de la muestra pueda colocarse este en el foco. El
SEM también es capaz de producir imagenes de alta resolucion, lo
que significa que es capaz de mostrar las caracteristicas de la mues-
tra con una gran aproximacion, con lo cual se permite examinarla y ver
minimos detalles de la misma. La preparacion de las muestras es re-
lativamente facil, puesto que en la mayoria de los SEM, solo requieren

que la muestra sea conductora.

El Microscopio de Barrido, también llamado Microscopio de Es-
caneo Electrénico SEM, fue desarrollado en los afios 60 y 70, donde
tuvo un tremendo impacto en las ciencias de los materiales, en el cam-

po de la ingenieria, asi como en la comunidad bioldgica.

Es sorprendente, que tras la realizaron de un complejo mecanis-
Mo para generar una imagen, la interpretaciéon de las mismas es muy

facil®’. En el estudio de biomateriales ha sido utilizado en el analisis

de la estructuras de los
mismos, a micro y nano
escala asi como de las
interacciones de células

y materiales®.

Fig. 11. Microscopio elec-
trénico de barrido SEM
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2.5.3 Bases del funcionamiento del SEM

En un SEM tipico, los electrones son emitidos por un catodo de
tungsteno, el cual esta formado por un filamento de un diametro de al-
rededor de 100 micrémetros, que esta soldado a unos postes de metal,
los cuales encajan en un soporte ceramico, al cual atraviesan, para po-
der proporcionarse conexiones eléctricas. Durante su funcionamiento
este filamento sera calentado por el paso de una corriente eléctrica a
través de él. La temperatura optima del filamento para la emisién ter-

moiodnica de electrones es de alrededor de 2700 grados Kelvin.

Generador |
Bobinas de | ()| ([ | del barrido |
barrido WV 2 AN
Haz de electrones
tof 'Tubo de rayos
.. pete® catodicos
. /| . .
Mue® Amplificador l
de la senal

Figura 12. Esquema microscopio electrénico de barrido SEM.

(Tomado de The beginnings of electron microscopy. Hawkes P. Orlando: Academic Press, 1985) (91)

Los electrones luego son acelerados hacia un anodo. Se utiliza
el tungsteno porque tiene el punto de fusion mas alto y la presién de
vapor mas baja de todos los metales; de tal modo que permite ser

calentado a alta temperatura para conseguir la emisién de los electro-
nes®°.
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El haz de electrones que tiene tipicamente un voltaje de acelera-
cion de 500 voltios y 55000 voltios de corriente continua, se coloca un
cilindro de Wehneltt (cilindro con una apertura central, que rodea al fi-
lamento y tiene un potencial mas negativo que este). Este cilindro junto
con el anodo dirigen los electrones hacia la muestra. Asi el mismo, los
haces de electrones son enfocados por una o dos lentes de conden-
sacion en un solo haz el cual tiene un punto focal muy fino que oscila
entre 0,4 a 5 manoémetros. El paso del haz de electrones por el cilindro
de Wehnelt y por las lentes electromagnéticas de condensacion desvia
el haz horizontal y verticalmente de modo que puede explorar la mues-

tra de una forma rectangular, sobre la superficie de la mismag®.

Scanner espirales son usados para reflectar el rayo ligeramente,
de lado a lado para realizar el rastreo del rayo a lo largo de la muestra.
Como diferencia con las lentes de cristal, la longitud focal de las lentes
magnéticas, pueden ser cambiadas simplemente cambiando el cam-

po magnético.

Cuando el haz de electrones primario choca con la muestra, los
electrones pierden energia por la dispersion repetida y por su absor-
cion dentro de un volumen de gota de lagrima, formado del espécimen,
lo que se conoce como volumen de interaccion. El grado de interac-
cion del haz de electrones y la muestra dependera de la energia de
aterrizaje de los electrones, del numero atémico de la muestra y la

densidad de la muestra.

El intercambio de la energia entre el haz electronico y la mues-
tra da lugar a la emisién de electrones secundarios de baja energia y
de la radiacion electromagnética, que es la que sera detectada para

producir una imagen. Habitualmente las sefiales utilizadas para la ge-
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neracion de una imagen es la combinacion del contaje de los electro-

nes dispersos

El Microscopio de Barrido Electrénico es algo semejante al mi-
croscopio de escaneo confocal, pero en vez de tener limitada la di-
fraccion del rayo laser, el rayo de electrones, es enfocado y realiza un
barrido a lo largo de la superficie del espécimen. La interaccion de los
electrones con la muestra es registrado y da como resultado la gene-
racion de una sefial en este caso otros electrones huyen de la muestra.
Estos electrones son juntados y contados por un detector, luego los fo-
tones son de nuevo juntados y contados por un tubo fotomultiplicador
(PTM) en LSCM. Los electrones contados en cada punto de rastreo

son luego recopilados en una imagen digital®'.

El SEM es utilizado principalmente en las siguientes aplicaciones
1. Morfologia superficial de minerales, catalizadores etc.
Electrodepdsitos

Adherencia fibra-matriz en polimeros

R R

Cambios morfolégicos de materiales sometidos a tratamientos
quimicos
Formas de cristalizacion de minerales

Control de calidad de catalizadores industriales

5

6

7. Morfologia superficial interna de particulas poliméricas
8. Morfologia de tejidos y células animales y vegetales

9

Estudio de moléculas

10. Reconocimiento de fosiles
Es necesario hacer un sombreado de las muestras con Au-Pd

Las muestras han de ser electrodensas para provocar el rebote

de los electrones en la superficies. Para ello se realiza un proceso
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de sombreado o Sputtering. Las muestras analizadas mediante esta
técnica deben ser solidas, incluyendo también los residuos soélidos de
cualquier tipo de muestra obtenida por desecacion, calcinacion o filtra-
cion. Todas las muestras deben estar deshidratadas, ser conductoras,
resistir las bajas presiones en la medida de lo posible tener una alta

produccién de electrones secundarios.

Las muestras rigidas que no son deformables, poden ser seca-
das al aire y si se desea una imagen de alta calidad es recomendable
sombréalas con oro, oro-paladio o carbono, proceso que se realiza en
los siguientes equipos: Metalizador Bio-Rad, Metalizador automatico
(VG-MICROTECH) o evaporador de Carbono (VG MICROTECH). En
algunos casos, sobre todo en muestras bioldgicas, es necesario reali-
zar una serie de procesos con la finalidad de mantener las estructuras
en las condiciones mas proximas a las vitales. En estos casos debe
realizarse una fijacién con formaldehido, gluraldehido o tetréxido de
Osmio seguida de una deshidratacion con acetonas o etanol. Gene-
ralmente este tipo de muestras deben ser secadas mediante la técni-
ca de Punto Critico. Este método permite realizar el secado sin que
se produzcan retracciones, ni artefactos en la superficie debido a las
tensiones superficiales en la interface liquido-gas, que en definitiva

distorsionarian la muestra.

2.6 Microscopia DE FUERZA ATOMICA

2.6.1 Introduccion

La microscopia de fuerza atébmica (AFM) es un sistema mecani-

co 6ptico, que se ha ido desarrollando como un instrumento util para la
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medicion directa de fuerzas intermoleculares con resoluciéon atomica.
Lo cual puede ser empleado en un amplio espectro de aplicaciones,
tales como sistemas electréonicos, semi-conductores, materiales ma-

nufacturados, polimeros, aplicaciones biologias y biomateriales.

El primer Microscopio de Fuerza Atomica fue fabricado en 1986,
y fue de tipo dindmico, con punta de vibraron vertical®. Sin embargo el
primer disefo comercial (1989) fue de fuerza estatica con contacto. El
llamado Shear AFM que dispone de una punta horizontal de vibracién
para el control de la distancia, fue desarrollado en 1992%. Con modo
dinamico de AFM se inicio una nueva aplicacion en la AFM, con la

asociacion de la técnica del no-contacto y el modo de golpeo®.

Fig. 13. Microscopio de Fuerza atomica

La Microscopia de Fuerza Atomica presenta importantes ven-
tajas, asi como mayores capacidades, cuando la comparamos con
otros sistemas de microscopia tales como el Microscopio de Barrido

(SEM) o el Microscopio de Transmision Electrénica (TEM) en estudios
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de superficies metalicas y en micro estructuras dado que permite me-

diciones en tiempo real en escala manométrica®®.

La Microscopia de Fuerza Atémica (AFM) tiene otra interesante
utilidad, que es empleada en identificacién de nanoparticulas que es
la nano-indentacién® mediante la cual se pueden realizar marcas e

indentaciones en nanoparticulas.

El Microscopio de Modulacion de Fuerza (FMM) nos permite una
extension en las aplicaciones de las imagenes de AFM y es emplea-
do para la caracterizacion de propiedades mecanicas de materiales
y es empleada para valoracion de cambios en la composicion de un
determinado material, analisis de la homogeneidad de un polimero, y

deteccion de contaminantes durante un proceso de fabricacion®.

2.6.2 Mecanismo de funcionamiento del AFM

El Microscopio de Fuerza Atdmica es instrumento mecanico-6p-

tico que detecta fuerzas a nivel atébmico (de orden de Nano Newton) y

generando imagenes a
Detector and

Feedback través de una medicion
Electronics

Optica del movimiento

Photodiode sobre una superficie de

Laser una palanca (Cantiléver)
\\ que tiene una punta muy
\\ / afilada de cristal de dia-

\\ / mante en su extremo.

Fig. 14. Esquema de funcio-
PZT Scanner namiento de un AFM. (tomado

Wikimedia Commors)
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Su funcionamiento consiste en sondear la superficie de una
muestra con punta de diamante que es muy aguda, habitualmente de
un par de micras de longitud y menos de 100 A de didmetro. La punta
se localiza en el final de una palanca (cantiléver) de 100 a 200 micras
de largo, montado en un dispositivo piezoeléctrico. Un foto detector re-
cibe un rayo laser reflejado en el final de la punta y el rayo suministra un
feedback de deflacién al cantiléver'® que es capaz secundariamente

de modular su funcionamiento.

La idea basica que esta detras de AFM, es que la obtencion de
imagenes tridimensionales de las superficies, pueden ser obtenidas
por una interaccion mecanica de fuerzas, detectando las fuerzas entre
la muestra y una punta afilada montada al final de un blando cantiléver,
sin usar un rayo incidente como los microscopios clasicos. Esto es
todo, el espécimen es montado en un escaner piezoeléctrico que per-
mite un posicionamiento tridimensional con exactitud sub-manométri-
ca; mientras la fuerza es moni-
torizada con sensibilidad pico-
newton detectando la medida
de desviacion del cantiléver. La
desviacion o inclinacién vertical
del cantiléver es habitualmente
detectado, usando un rayo la-
ser enfocado en la parte libre
del cantiléver y reflejado en un

fotodiodo.

Fig. 15. Generacion de imagen por
AFM. (Tomado de Atomic Force Microscopy in cell biology.

Jena, B. P. New York: Academic press, 2002) (103)
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Durante el proceso de barrido de la punta sobre la muestra, la
fuerza interatémica entre los atomos de la punta y los atomos de la
superficie de la muestra provoca un movimiento de flexién en el can-
tiléver. Esta flexion es registrada por un sensor adecuado y la sefial
obtenida se introduce en un circuito de retroalimentacion. Este ultimo
controla un actuador piezoeléctrico que determina la altura de la punta
sobre la muestra de forma que la deflexion del cantiléver mantenga un

nivel constante (habitualmente introducido por el operador).

Representando la altura de la punta frente a su posicion sobre

la muestra es posible trazar un mapa topografico de la muestra'™’.

La fuerza interatomica, se puede detectar cuando la punta esta
muy préxima a la muestra. Cuando realizamos medidas de fuerza la
punta se hace oscilar verticalmente sobre la muestra, mientras se re-
gistra la flexion del cantiléver. La medida se expresa entonces repre-

sentando fuerza, frente altura sobre la muestra.

El principio del proceso de medicion del AFM es el barrido de de
la punta sobre la superficie de la muestra con un mecanismo de fee-
dback. La fuerza retropulsiva entre atomos progresivamente debilita
las fuerzas de atraccion, cuando la distancia Interatdmica disminuye.
Las fuerzas de interaccidn vienen a ser cero, cuando la distancia entre
atomos alcanza una par de Angstroms y viene a ser retropulsivo cuan-

do los atomos estan en contacto.
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Figura 16. Magnitud de deflexion del cantiléver en funcién de la distancia entre

la punta y la muestra.

Las medidas de fuerza son utiles en estudios de fuerzas de ad-

hesién y permiten estudiar a nivel de una sola molécula, interacciones

especificas entre moléculas (ejemplo interacciones antigeno-anticuer-

po, interacciones entre cadenas complementarias de DNA) o interac-

ciones estructurales de biomoleculas (Plegado de Proteinas), axial

como estudios de superficies y adherencia de distintas sustancias a

las mismas.
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2.6.3 Modos de actividad del AFM

a b C

v«
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Fig. 17. Modos de actividad del AFM. a) modo contacto, b) modo no contacto, c)
contacto intermitente

2.6.3.1 Modo de no-contacto NC-AFM

En este modo de accion del AFM la punta del cantiléver vibra
cerca de su frecuencia de resonancia, de modo que vibre cerca de
la superficie de la muestra planeando a una distancia alrededor de
10-150 A por encima de la superficie de la muestra, para detectar las
fuerzas atractivas de Van der Waals que actian entre la punta y la
muestra; y las imagenes topograficas son construidas por barrido (es-

caneo) de la punta sobre la muestra.

La técnica de NC-AFM se utiliza cuando no se quiere deteriorar
la superficie de la muestra. La fuerza que ejerce la punta del cantiléver
sobre la muestra es muy baja 10-'2N. El trabajo con fuerzas tan débiles
hace imposible usar el modo de fuerza constante, y ademas estas son
dificiles de medir. La sensibilidad de la técnica proviene de la frecuencia
de resonancia del cantiléver. El cantiléver vibra a frecuencias de 100 a
400 KHz y las amplitudes de 10 a 100 A y conforme se acerca la punta
a la superficie se detectan cambios en la frecuencia o en la amplitud

con una resolucion vertical por debajo de un nivel sub-angstroms.
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En la practica corriente la deteccion de los cambios de de
amplitud de la punta se realizan en un régimen de Van der Vaals. En
algunos casos la capa de fluido contaminante es sustancialmente mas
delgada que el rango de gradiente de fuerzas de Van der Waals, y sin
embargo los intentos de realizar una verdadera imagen de la superficie
con NC-AFM fracasa, porque el movimiento de oscilacion viene a ser
atrapado en la capa de fluido'®? o planea debajo de un rango efectivo
de fuerzas medibles y confunde la topografia de la muestra. Este es
el mayor fracaso de la técnica NC-AFM con importante degradacion
en la resolucion de las imagenes topograficas generadas. Otro
importante fallo del sistema no-contacto es el fallo de las mediciones
de la distancia entre la superficie de la muestra y la punta del micro
cantiléver. Para imagenes de muy alta resolucién, es necesario que
sea minima esta distancia, la cual influye en el resultado y en la
mejora de la fuerza de interaccion estimada en el enaltecimiento de

las imagenes topograficas.

Desde su invencion'® el NC-AFM ha incrementado su utilizacion
para obtencion de imagenes de diversos tipos de materiales, desde

metales a semiconductores y desde polimeros a materiales biologicos.

El modo NC-AFM ofrece una Unica ventaja sobre otras técnicas
de escaneado contemporaneo, tales como el modo de contacto de la
Microscopia de Fuerza Atdmica (C-AFM) y la Microscopia de Efecto
Tanel (STM). A diferencia de STM y C-AFM la ausencia de fuerzas
retropulsivas en NC-AFM permite las imagenes de muestras “blandas”
consiguiendo proporcionar su imagen topografica con minimo o sin
contacto de la punta con la muestra evitando asi deformar o deteriorar

la misma sobre todo cuando se utiliza con muestras biologicas'®.
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Por lo que el sistema NC-AFM es util porque proporciona me-
dios para medir topografia de muestras, con minimo o no contacto de
la punta y la muestra. La fuerza total aplicada ente la punta y la mues-
tra en el régimen de no-contacto es muy baja, generalmente alrededor
de 10-12 pan; esta baja fuerza es util para el estudio de muestras
elasticas o blandas. Sin embargo no soporta los efectos de degra-
daciéon que produce la punta del cantiléver sobre la muestra que son

apreciados en el modo C-AFM.

2.6.3.2 Modo de contacto C-AFM

Este modo es también conocido Modo retropulsivo. La punta
esta en un intimo, pero suave contacto con la muestra, cuando es-
canea la superficie. En este caso, la interaccion De fuerzas entre la

punta y la muestra son principalmente retropulsivas por naturaleza.

El examen de la curva, de las fuerzas de Van der Waals penden
de diversas distancias Interatomicas, lo que revela una pendiente en la
curva durante el régimen de contacto que es muy empinada. La punta
esta unida al final del cantiléver por una banda constante de resorte,
menor que la constante de resorte efectiva que mantienen los atomos
de la muestra. Conforme la muestra barre la superficie, la fuerza de
contacto origina una flexion del cantiléver de modo que este se adapta
a la superficie de la muestra. Como resultado en el modo de C-AFM,
la fuerza de Van der Waals equilibra cualquier otra fuerza que intente
mantener juntos a los atomos. Por lo tanto, cuando el cantiléver empu-
ja su punta contra la muestra, este se flexiona forzando a los atomos

de la punta y muestra, a permanecer juntos. Esto es porque estan tan
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cerradas las distancias interatdbmicas que la nube de electrones en el

atomo repele a otros electrones.

En adicion a estas fuerzas retropulsivas hay presentes otras 2

fuerzas generalmente presente en C-AFM: Fuerza de Capilaridad de

bida a la presencia de una delgada capa de agua que a menudo esta
presente en el medio ambiente'® y por lo tanto sobre la superficie de
la muestra y la fuerza ejercida por el propio cantiléver (palanca). La
fuerza de capilaridad es de naturaleza atractiva y se mantiene cons-
tante a través de la muestra (asumiendo que la capa contaminate es
homogénea). Sin embargo la magnitud y la direcciéon de las fuerzas
del cantiléver actuando sobre la muestra dependen de la deflexion y la

velocidad constante del cantiléver.

La fuerza total que ejerce la punta sobre la muestra es la suma
de las fuerzas de capilaridad y del cantiléver, y debe equilibrar a la
fuerza de retropulsion de Van der Waals. La magnitud de la fuerza

total que se ejerce sobre la muestra varia entre 10% 107y 10N.

Para obtener una imagen grafica de la superficie, se detecta la
posicion del cantiléver mediante el empleo de técnicas épticas. Una
radiacion laser incide sobre el dorso especular del cantiléver y de ahi

se refleja sobre un foto detector sensible a la posicion.

La relacion entre la longitud del camino recorrido por la radia-
cion laser entre el cantiléver y el detector y la propia longitud del can-
tiléver origina una amplificacion Mecanica. Como resultado el sistema
puede detectar movimientos verticales de la punta del cantiléver infe-

rior a los A.

En el Modo Contacto de la AFM el perfil de la superficie puede

ser generado de dos maneras diferentes: modo de altura constante o
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modo de fuerza constante. En el modo de altura constante el escaner
piezoeléctrico escanea de forma lateral la muestra. La defeccion del
cantiléver produce como resultado una interaccion de punta-muestra
que puede ser utilizada para estudiar la topografia de la muestra. El
problema que presenta esta técnica es que la presencia de alguna
prominencia la pisada de la punta sobre la muestra puede dafar la
punta y esta sera empujada de nuevo por las irregularidades de la

superficie durante el proceso de escaneado.

En el modo de fuerza constante, el cual es el mas ampliamente
utilizado. La accion de la fuerza activa normal entre la punta y la mues-
tra es mantenida constante a través de un circuito feed back. Un pro-
cesador piezoeléctrico es usado y colocado en la punta de la sonda y
aplica la fuerza requerida sobre la muestra. Inicialmente la punta es
llevada en contacto con la muestra en una posicion indicada hasta que
el punto de refecciéon requerido por el cantiléver es alcanzado. Ahora
la punta puede escanear lateralmente sobre la muestra y la defeccién
del cantiléver es gravada por un sistema de deteccion optico. Los valo-
res de defeccion medidos son comparados con un conjunto de valores
DC Feedback en un amplificador y la sefal de error resultante es utili-
zada para adecuar el elemento posicionador piezoeléctrico aplicando

el voltaje requerido.

El voltaje aplicado por el amplificador del feed back del elemen-
to piezoeléctrico es una medida de la superficie topografica y es expre-
sada tanto en funcion de la posicion lateral de la muestra. Esta funcion

es utilizada para generar la superficie topografica del espécimen.

El principal fallo del método de contacto es que las fuerzas de

cizallamiento resultantes del movimiento lateral de la punta tienden
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a dafar las muestras blandas y distorsionar los rasgos de la imagen
generada. Por lo tanto este modo de accion del AFM, no es apropiado
para el estudio de superficies bioldgicas blandas, ni superficies de po-

limeros, dado que causa degradacién sustancial de la muestra.

2.6.3.3 AFM en Modo de contacto intermitente “Tapping mode”

La técnica de contacto intermitente ha sido la llave del avance
en la Microscopia de Fuerza Atdomica. Uno de los problemas que
la C-AFM era el deterioro que ocasiona en algunas muestras, por
el arrastre continuo de la punta sobre la superficie de la muestra.
Esta técnica permite unas imagenes de alta resolucion en muestras
blandas, lo cual era muy dificil en el modo de contacto continuo. En
esta aplicacion la punta esta en contacto intermitente con la superficie
alavez que la barre'®. En este modo el cantiléver oscila (vibra) sobre
la muestra, con una variacion de amplitud cercana a la frecuencia de
resonancia natural, usando un actuador piezoeléctrico. La variacion
de amplitud de oscilacién de la punta, debida a la amortiguacion sobre
la superficie es lo que se utiliza como sefal de control'”’. El actuador
piezoeléctrico aplica una fuerza en la base del cantiléver y provoca
que la punta vibre con unas amplitudes que habitualmente oscilan en
un rango de 20-100 nm cuando la punta no esta en contacto con la
superficie. La vibracion de la punta es ahora movida sobre la muestra
hasta que comienza a rozar su superficie de forma ligera. Durante
el barrido de la muestra la punta toca ligeramente la superficie de
forma intermitente y se levanta con frecuencias de alrededor de 50-

500 Kciclos/s. Debido a la perdida de energia causada por el contacto
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intermitente de la punta sobre la superficie, los cambios en la amplitud

de vibracion van acorde con la superficie topografica de la muestra.

Durante la forma de contacto intermitente, la amplitud de osci-
lacion en mantenida constante a través de un sistema de feed back.
Cuando la punta del cantiléver pasa sobe una protuberancia de la su-
perficie la amplitud de vibraciéon decrece consecuencia de que se de-
tecta una pérdida de espacio de vibracion. En otras ocasiones cuando
la punta pasa sobre una depresion la amplitud de vibracién se incre-
menta. Este cambio en la amplitud de oscilacion es detectado por un
sistema optico y un fed back que controla y compara con las medidas
de un conjunto de valores de referencia y genera una sefial de error.
Esta sefial pone en accion el elemento piezoeléctrico que ajusta la se-
paracion entre la punta y la muestra para mantener constante la ampli-
tud y por consiguiente mantiene constante la fuerza sobre la muestra.
La sefial de error induce cambios en el sistema piezoeléctrico, con la
medida de las superficies irregulares en la direcciéon vertical, es ex-
presado en funcién de la posicion lateral de las puntas y usada en la

parcela de la topografia de la muestra.

En el modo de contacto intermitente cuando el cantiléver vibra
sobre la muestra, esta en contacto intermitente con la superficie de la
muestra, tanto la fuerza friccional como el tiempo de contacto pueden
ser reproducidos y pueden ser unidos por imagenes de friccién o de
falta de unién entre las muestras'®. Algunos estudios han examinado

la topografia de células no fijadas usando este método'.

Las ventajas de este modo de contacto intermitente, son que
las mediciones son muy estables, la fuerza de presion es muy débil, la

resolucion es elevada. Presenta las mejores prestaciones para la me-
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dida topografica de alta resolucion y evita imagenes artificiales, que en

ocasiones aparecen en la AFM.

Como inconveniente, no se puede trabajar en medio liquido,
dado que no se llega a una resolucion atémica, otro inconveniente es

que los estudios son mas lentos.

2.6.4 Utilidad de la AFM en biomedicina

El reconocimiento molecular entre receptores especificos vy li-
gandos juega un papel esencial en la vida cientifica'®, ejemplos de
estas interacciones especificas son las que se dan entre los comple-
mentarios filamentos de DNA, las uniones antigeno-anticuerpo, enzi-

ma-sustrato y la adhesion de células con proteinas.

La adhesividad de las células con otras células o con una ma-
triz extracelular siendo esto la llave de multiples procesos biolégicos'2
y patoldgicos, tales como la embriogénesis, mitosis, actividad leuco-
citaria, formacion de metastasis en pacientes tumorales, la union de

células a biomateriales y en la formacion del trombo.

La capacidad de la célula para realizar contactos especificos es
medido por la capacidad de adhesion de ciertas proteinas tales como

la cadenina o la integrina.

La informacion cuantitativa de las fuerzas de adhesién y de los
parametros mecanicos de las células vivas pueden ser obtenidas por
la aplicacion de fuerzas externas. Las propiedades mecanicas de las
células han sufrido diversos intentos de medicion con enfoques ex-
perimentales, como las micro pipetas, fuerzas de traccién sobre las

células, pinzas opticas, pinzas magnéticas etc.
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En las ciencias de estudios de los biomateriales, conocer las
interacciones receptor ligando es esencial para entender sucesos ce-
lulares, como la adhesioén celular'® y el control de la respuesta celular.
Durante la pasada década importantes progresos se han conseguido
en la caracterizacion de fuerzas biomoleculares utilizando diferentes
técnicas como el Método de Stress Molecular, Aparatos de Medicion
de Fuerza de Superficie, Aparatos magnéticos, Pinzas Opticas y Prue-
bas de Fuerza de Bio-membrana. Pero estas técnicas no ofrecen re-
solucion tridimensional y generalmente no son adecuadas para el re-

conocimiento de distintas zonas en las células vivas.

La llegada de Microscopio de Fuerza Atomica AFM ha abierto un
amplio espectro de nuevas posibilidades para explorar biosuperficies,
en términos de estructura, propiedades e interrelaciones biomolecula-

res.

Mientras las imagenes de AFM son usadas para la generacién de
imagenes topograficas tridimensionales de especimenes bioldgicos
con alta resolucién y bajo condiciones fisiolégicas. La fuerza Espec-
troscopia de Molécula Simple permite investigar la medida de fuerzas
biomoleculares con sensibilidad de pico Newton. Esta nano escala
de medidas permite un nuevo discernimiento dentro de las relaciones
estructura-funcion de biosuperficies y contribuye al desarrollo de nue-

vas técnicas y aplicaciones biomédicas.

La AFM permite capacidades adicionales y ventajas relativas
sobre otros métodos de microscopia (Sacning Electronic Microscopy
SEM, Microscopia de Trasmision Electronica) en estudios de superfi-
cies metalicas y micro estructuras, dado que permite medidas exactas

a escala nono métrica.
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El Microscopio de Modulacion de Fuerza (FMM) es una exten-
sion del AFM, y es usado para caracterizacién de propiedades me-
canicas y aplicaciones tales como cambios en los componentes de
un metal, analisis de la homogeneidad de polimeros y deteccién de

contaminantes durante un proceso de nano-manufacturacion',

Otras propiedades de las superficies tales como Fuerzas de
friccion, elasticidad de la muestra, adhesion o diferencias quimicas por
sensacion de la fuerza torsional, la fuerza de modulacion, la frecuencia
de modulacién y la fase de imagen pueden ser valoradas. Virtualmente
todas las superficies sélidas de todas las ramas de las ciencias,
industria, medicina, son accesibles a la investigaron nanoscopica, con
informaron improcedente. La resolucién y magnificacion es mas alta
que con microscopios convencionales y la informacion tridimensional
es una de las mas importantes caracteristicas que distinguen a la AFM
lo cual suplementa de forma importante al microscopio electrénico de
barrido, incrementando las posibilidades de este, asi mismo no requiere
tratamiento de las superficies y es capaz de realizar mediciones en

cualquier condicion ambiental.

El funcionamiento de AFM cuando se desplaza sobre una mues-
tra bioldgica se basa en un deslizamiento y una fuerza prefijada en la
interaccion de punta-muestra, con una perfeccion de alcance que no

deteriora a mencionada muestra biologica.

La resolucion vertical es utilizada rutinariamente en los estudios
de alcance de mono capas moleculares con superficies rugosas. Me-
didas bajo solventes, podriran no revelar la superficie original debido
a la disolucién o adicion de material o a la turgencia (hinchazén). Me-

diciones de células en suspension estaria restringida a estudios de

75



Introduccion

disolucioén, cristalizacion corrosién o similares. Sin embargo muestras
que estan en constante contacto con liquido, tales como células vivas
pueden ser medidas en ambiente bioldgico cuando estan adheridas a

un soporte.

Este modo dinamico, ha demostrado ser el mas ventajoso para

el estudio de muestras biologicas.

2.6.5 Propiedades mecanicas de las células

Las propiedades mecanicas de las células son controladas prin-
cipalmente por el cito esqueleto y por la elasticidad de la membrana™*
Asi mismo la organizaciéon del esqueleto intracelular esta conectado
con la superficie por receptores de adhesion, que a su vez estan im-
plicados en la adhesién celular. El microscopio de fuerza atdmica AFM
ha emergido como un poderoso aparato, para la obtencién de infor-
macion mecanica de una muestra. Las propiedades mecanicas de una
muestra son obtenidas, procesamiento de imagenes, por analisis de
la curva de fuerza y por métodos de modulacion de fuerza. Vamos a

revisar estos 3 métodos

2.6.5.1 Procesado de imagenes

En el procesado de imagenes un método consiste en el grabado
de imagenes a sometidas a una carga constante. Esto combina las
propiedades topograficas y mecanicas de la imagen celular. Por el
perfil de altura de la célula escaneada se pierde sobre la indentacién
de la punta en distintas profundidades en la superficie de la célula, por

lo que el modulo de elasticidad puede ser deducido:
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F= k6=IIGa/(1-r2)

La variacion en el modulo de elasticidad G como la indentacién
es debido en parte a la heterogeneidad celular y al tamafo de la punta.
Por lo tanto es la manera apropiada de establecer la correlacion entre
la complianza y la estructura de la célula. En un intento de realizar
un modelo estudio de las propiedades mecanicas de las células, se
deduce por el analisis de la altura de las imagenes'"® que una célula
débilmente adherida aparenta exhibir una mas homogénea respuesta

elastica, que una célula adherida firmemente a una superficie.

2.6.5.2 Las curvas de fuerza

Las curvas de fuerza dan un analisis de la accion del cantiléver
Oc en funcion del relieve vertical de la muestra As. Y pueden ser esta-

blecidas con la relacion Oc = SA

Donde Oc es la deflacion del cantiléver y S es la pendiente de la
curva de fuerza que contiene las propiedades mecanicas de la célula

estudiada.

Con la ayuda de dos ecuaciones una correspondiente a la igual-
dad de la fuerza entre la elasticidad de medio y el cantiléver, Kc Oc =
Ks Os, y la otra dando el desplazamiento vertical con la suma de la
deflacién del cantiléver y la profundidad de la indentacién A = Oc + Os
uno puede inmediatamente calcular la expresion de la pendiente S de
una curva de fuerza (la relacion Oc y A) que contiene informacion de

las propiedades elasticas.

Muchos estudios experimentales han evaluado las propiedades

elasticas de diferentes células'®. Determinando las propiedades me-
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canicas de 3 tipos diferentes de células, demostrando que las células
del miocardio eran las mas rigidas (100 kPa), las células del musculo
esquelético eran intermedias (25 kPa) y las células endoteliales eran
las mas blandas (1,4 — 7 kPa) dependiendo de la localizacion de la su-
perficie estudiada. Revisando este articulo se observo un amplio ran-
go de valores de modulos de elasticidad de diferentes tipos de células
(0,6 kPa— 0,67 MPa), dependiendo del tipo de células y la localizacion

de estas en la superficie.

2.6.5.3 Meétodo de Modulacion de Fuerza

El método de modulacién de fuerza ha sido utilizado para acce-
der a la informacién sobre la estructura local. La muestra es escanea-
da lateralmente y las curvas de fuerza son tomadas en cada punto de
la célula y las curvas de fuerza son analizadas para calcular el valor
cuantitativo del modulo de elasticidad local en cada zona de la célula.
Debido a la interaccion hidrodinamica y la escala de movimiento, la
velocidad de escaneo es limitada y la rapidez del procesamiento ce-
lular no puede ser registrada de esta manera, por lo que se utiliza un
proceso de imagen, siendo util en estos casos un procesado de ima-
gen obteniendo en este caso una imagen bidimensional de la muestra.
Se pude alterar el cito esqueleto de las células, utilizando diferentes
drogas y luego valorar su efecto midiendo el modulo de elasticidad de
las mismas'”. Ellos demostraron la importancia de la red de actina
comparada con la red de micro tubulos en el estudio de las propieda-
des elasticas de las células y en la estabilidad mecanica de las células

vivas.
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2.6.5.4 Medicion de la fuerza de adhesion celular

La AFM ha supuesto un poderoso enfoque experimental, para
el estudio de la adhesion celular. La evaluacion morfologica de las cé-
lulas 6seas, sera tomado tanto por el procesado de imagenes, como
por el entendimiento de la interaccion de las células 6seas con los
implantes, y el obvio interés que esto despierta para la investigaciéon'®

de biomateriales 6seos.

El estudio de la adhesién de las células éseas con diferentes
materiales ha sido representado utilizando AFM por varios equipos
de investigacion''®'20, Estos estudios han mostrado una caracteriza-
cion inicial de la adhesién celular por AFM, obteniendo imagenes que
mesuran distintas formas celulares, las formas extendidas pueden ser
distinguidas por este mecanismo. La forma de la célula puede ser tam-
bién definida por parametros tales como area celular, altura celular o
por la forma aplanada que fue mostrado por Domke '?'. En otros estu-
dios es asumido que la forma celular es una importante indicacién de
la calidad de la adhesion celular 22, Sin embargo es aceptado que el
aplanamiento esta directamente relacionado con una buena adhesién,
aunque este no es el caso para ciertos tipos de células con morfologia
compacta. Finalmente la existencia de una red de fibrillas dentro de
la célula como parte constituyente de la estructura cito esquelética de
la misma, cambios en mencionado citoesqueleto con variaciéon en su
forma y extension nos puede indicar directamente el establecimiento

de adhesion celular' .

Estas caracterizaciones fueron consecuentes con las obtenidas

con SEM' y por microscopio de tefiido inmunofluorescente, que con-
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firma que las fibras observadas en las imagenes de AFM tales como

F-actina fue tefiida en este experimento™®.

Las cargas mecanicas como las drogas influyen también en la
organizacién de los haces del citoesqueleto celular. Sin embargo a
la hora de evaluar la efectividad de la adhesion celular una fuerza
externa aplicada como puede ser la punta del cantiléver de un AFM
aplicada in situ, si la célula es estable y esta realmente adherida a la
superficie, fuerzas externas a la célula no la alteran', la diferencia en
la adhesion celular podria explicar el efecto de las diferentes cargas

ejercidas por la punta sobre la célula

La caracterizacion morfologia de la adhesividad celular puede ser
revelada por AFM a distintos niveles, primero por la deteccion de la
presencia de fibras de stress elaboradas y estructuradas y por la es-
tabilidad de las células cuando son sometidas a una fuerza o al efecto

de drogas.

2.7 QCM-D

2.7.1 Propiedades visco elasticas de los biomateriales

El modelo Hookeriano de elasticidad de los sdlidos es solo una
descripcion valida para los materiales con estrecho margen de carga.
Por ejemplo, un muelle ideal que relacione la fuerza y elongacién, por
una fuerza de espira (muelle) constante K es invalidada en las regio-

nes no lineales de bajo peso y de alto peso'®.

De forma similar todos los biomateriales exhiben propiedades

visco elasticas. Diferentes modelos de visco elasticidad han sido de-
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sarrollados para caracterizar materiales constituyendo simples ecua-

ciones.

Se define como material visco-elastico aquel cuya respuesta a
la deformacién producida por una carga combina propiedades elasti-
cas y viscosas. Para comprender la definicién hace falta primero espe-

cificar lo que es un material perfectamente elastico y uno viscoso.

Un material elastico es aquel que se deforma ante un esfuerzo,
pero recupera su forma y tamafo original cuando el esfuerzo cesa.
Es decir que el proceso es reversible, por lo que se conserva la ener-
gia. Un ejemplo practico de un material elastico es de un muelle que
trabaja en ciertos limites. Para los materiales elasticos el esfuerzo es

directamente proporcional a la deformacion.

La ecuacion constitutiva de esté es:

c._C. ¢

ij = ikl “K

Donde o, es el tensor de tensiones, ¢, es el tensor de deformaciones,

ambos de segundo rango y C.

i €S el tensor de cuarto grado de las

constantes elastica. En el caso de un material is6tropo, para una ten-

sidn uniaxial se reduce a:
oc_Ee¢

Donde E es el modulo de Young

Un material viscoso es aquel que luego de haber sido sujeto a
deformaciones debidas a una carga, no recupera su forma y tamano
cuando la carga cesa. En el caso de un material viscoso deja de ser

valida la relacion lineal entre la tension y la deformacién; si se aplica
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una tensién aparece una deformaciéon que aumenta con el tiempo con

arreglo a la formula siguiente:

sl
dt

Donde n es la viscosidad del material

En el caso de materiales viscoelasticos, fue Zener en 1948 quien
propuso un modelo fenomenoldgico para estos, a los cuales considera
que responden a una combinacion de ambos procesos: el elastico y
el viscoso. Entonces si se asocian las respuestas elasticas y viscosas
a un resorte de modulo elastico E y a un amortiguador caracterizado
por una viscosidad 1, respectivamente, un sélido visco elastico suele
describirse disponiendo a estos elementos en serie o en paralelo; ello
constituye los modelos visco elasticos de Maxel y Voigh, y la variante al

modelo de Voigt, con doble muelle en paralelo en el modelo de Kelvin.

N

n

(a) (b)

Fig. 18(a). Modelo visco elastico de Maxwell, (b) Modelo visco elastico de Kelvin-
VOigt. (Tomado de Introduction to Biomedical Engineering. Enderle J. Second Edition, Elservier, 2005) (123)
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Como dijimos anteriormente existen 3 modelos visco elastico. El
de Maxwell que consiste en una serie de muelles ideales y un amorti-
guador de aire. El de Voihgt el que el muelle y el amortiguador estan
en paralelo y el de Kelvin con 2 muelles paralelos y el amortiguador.
Cada cuerpo contiene un amortiguador, el cual genera fuerza en pro-
porcioén a la derivacion de su elongacion. Consecuentemente los mo-
delos resultantes exhiben carga y propiedades de tension que varian

con el tiempo.

La respuesta dinamica de cada modelo puede ser cuantificada
por la aplicacion de un cambio de paso en la fuerza F, apreciando que
el modelo resultante cambia en longitud o en posicién x, denotando

una respuesta de deslizamiento H.

272 QCM-D

La técnica de Cristal de Cuarzo Micro balanceado con disipa-
cion QCM-D, es un atractivo y versatil método de medicién y caracteri-
zacion “in Vitro” de la adhesion de proteinas y células a superficies en
tiempo real, y sin necesidad de realizacion de intervenciones destruc-

tivas sobre las mismas %

La técnica de QCM-D ha demostrado ser muy apropiada, para la me-
dicién de la adsorcion de moléculas cuando se opera en fase liquida '
Esto ha permitido aplicaciones tales como monitorizacién de la adsor-
cion de proteinas'?®, adsorcion de vesiculas'?®, formacion de biofilms
bacterianos'?, fijacion de polimeros'?, adhesion y propagacién de cé-

lulas'?®, estudio de cambios en el cito esqueleto celular'.
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Fig. 19. Aparato QCM-D

La parte activa del sistema QCM-D es un delgado disco de cuar-
zo. Debido a las propiedades piezoeléctricas del cuarzo, es posible
excitar el cristal produciendo una oscilacién, mediante la aplicacion de

un voltaje de corriente alterna, a través de unos electrodos.

Fig. 20. Disco de cuarzo recubierto de oro del sistema QCM-D, denomi-
nado AT- cut
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Drive unit AC Datetibn trit Adsarbed protein layer
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Fig. 21. Esquema de funcionamiento del sistema QCM-D. (fomado de QCM-D Tecnology, en

QCM page)

Por la aplicacion de un campo eléctrico oscilante, el cristal oscila
mecanicamente de atras a adelante. La direccion de oscilacion del
cristal de cuarzo depende de como es colocado (donde son colocados

los electrodos y cual es la direccion del campo eléctrico aplicado).

A

Flg 22. Aplicacién del campo eléctrico al disco AT-cut. (Tomado de QCM-D Tecnology, en QCM

page)
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En los cristales de cuarzo se utilizan electrodos que son conec-
tados a la superficie recubierta de oro, esta superficie puede ser modi-
ficada para presentar distintos recubrimientos de materiales a estudiar,

desde metales, polimeros, proteinas y células.

La frecuencia de resonancia ( f) de los cristales depende de la
masa total tras la adhesién de proteinas, células o cualquier molécula
incluyendo el agua™2. Cuando una fina pelicula se adhiere al sensor
del cristal (AT cut), la frecuencia de oscilacion disminuye. Si la pelicula
es delgada vy rigida, la disminucion de la frecuencia es proporcional a

la masa de la pelicula.

Por lo tanto el cristal de cuarzo tiene una frecuencia de resonan-
cia dependiente de la masa de oscilacion. Por rastreo de la frecuencia
de resonancia, son emitidas medidas muy exactas de las masas, por
pequefas que sean, de especimenes que son estudiados (<ng/cm?en

vacio).

El cristal cuarzo tiene una frecuencia de resonancia muy estable,
se utiliza habitualmente 5 MHz y puede ser medida con una exactitud

mejor que 1 nm.

El cambio de la frecuencia con la masa es lineal de acuerdo con

Af=-k x Am.

Donde Af es el cambio en la frecuencia de resonancia, k es
una constante dependiente solo de las propiedades del Cristal Cuarzo
Micro balance y Am es el cambio en la masa, incluyendo la masa ad-

sorbida en la superficie (cima) del cristal, junto con la oscilacion.

Esta forma de medir la masa con los cambios de frecuencia es

el principio fundamental del QCM-D"38,
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En los cristales utilizados el umbral de la frecuencia de resonan-
cia es 5 MHz. El cambio de la frecuencia de resonancia Af es propor-
cional al cambio de la masa de adsorcion Am Si la masa absorbida es

mucho mas pequefia que la masa del cristal i.e Am =C/n Af

Esta ecuacion es la llamada ecuacion de Sauerbrey, donde n es
el numero de la insinuacion (1,3,5,7 es el numero de connotacién) '3

y C=17,7 ng/cm2 por AT-Cut cristal usado en el experimento.

También es posible obtener una estimacion del espesor (d )
de la capa de adhesion donde p es la densidad efectiva capa de

adhesion

La ecuacién de Sauerbrey solo es valida si la capa de proteina
adsorbida es rigida, sin friccion interna, si no hay deslizamiento en la
capa interfaz metal proteina, y si la capa de proteina es homogénea-

mente distribuida en la superficie del metal.

a b , | ;'
c ! -
L . N .: fo
e [ . Do
d 000 |
22000 L fef,
e > 7 D20,
Af=ff, AD=D-D,

Fig. 23. Dibujo esquematico de un cristal de cuarzo del sistema QCM-D. en dis-
tintas situaciones a, b, ¢, d con masa de proteinas adheridas. (tomado de Fundamental

principes of the QCM. Fredik H66k. Goteborg Swden).
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Si la pelicula adsorbida no es rigida sino visco elastica (suave),
no hay una relacién directa de la masa con la oscilacion, por lo que
la ecuacion de Sauerbrey no es aplicable, dado que la ecuacién de
Sauerbrey subestima la masa de superficie, por lo tanto en caso de
adsorcion de especimenes no rigidos como las células, la relacion de
Sauerbrey, no siempre es valida, dado que la viscosidad de la biocapa

alterara la oscilacion del cristal'3*.

r Fig. 24. sensor
AT-cut modo
de accion al
paso de una
solucion

Esta suave pelicula reduce la oscilacion del cristal. La amorti-
guacion o también llamada disipacion (D) del cristal revela la suavidad

(viscoelasticidad) de la pelicula.
La disipacién es definida por:
E lost
2uE stored

Donde E lost es la energia perdida en cada oscilacion, y E sto-

red es la energia total almacenada en el oscilador.
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Para sistemas altamente disispativos es necesaria la utiliza-
cién del Modelo de Voight'®2.

El Sistema permite saltar de la frecuencia fundamental a otras
de sobretonos (por ejemplo 15, 25, 35,45 MHz). Al medir en multiples
frecuencias y la aplicacion del modelo viscoelastico de Voight, el Sis-
tema incorpora un software Q-sense QTools que permite la caracte-
rizacion de la viscosidad, elasticidad y grosor correcto de la pelicula

adherida al detalle.

Con la técnica QCM-D la humedad es recogida como un cam-
bio en la disipacion del cristal, lo que posteriormente proporcionara la
medida de la viscoelasticidad de la capa adsorbida. La sensibilidad
de la medida Af comparada con la Am dependera del espesor de la

biomuestra adsorbida.

En general cuanto mas elevada es la frecuencia, la disminucién
del decaimiento de la onda de resonancia comienza alrededor de los
250 nm de agua, con 5 MHz de frecuencia f ;| y no es mas de 100nm
para f, (35MHz)'*2. Por consiguiente células de mamiferos sujetas a
una superficie, la altura de la protuberancia del nucleo mayormente
excede la profundidad de penetracion de las ondas de resonancia del

cristal de cuarzo.

Diversas publicaciones de datos de QCM-D sobre adhesion de
células han presentado algunas variaciones. Esto puede haber sido
causado por las variaciones de las condiciones de estos estudios. Las
diferencias fundamentales se han apreciado en, la frecuencia, las ca-

racteristicas de las superficies o los sensores.

Los aparatos electronicos QCM-D tienen capacidad para la es-

tabilizacion de movimiento, ruido y de las variaciones segun el tipo
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de células, su numero y su adhesién a la placa, ademas de a las
condiciones fisicas, quimicas o biologicas, antes y durante el cultivo
y muestreo. (pre-tratamiento del sensor, con o sin suero, método de
deposicion de las células, temperatura, humedad y valor del pH en la
camara) todos estos factores pueden afectar la calidad y sensibilidad

de los datos tomados Afy AD.

Sin embargo varios parametros son grabados para evaluar las
propiedades visco elasticas de las células adheridas a las actuales
superficies del sensor del cristal de cuarzo, axial como la disipacion
AD' 13 g resistencia®™®, la induccion'4, el tiempo de decaimiento

constante y la maxima amplitud de oscilacién.

2.8 ADSORCION DE LAS PROTEINAS POR BIOMATERIALES

2.8.1 Proteinas estructura

Las proteinas, son sustancias constituyentes esenciales de la
célula, formados por cadenas de aminoacidos, unidos por enlaces

pectidicos

Este nombre esta bien elegido. Entre todos los compuestos qui-
micos, ciertamente El nombre proteina proviene de la palabra griega

mparo. (“prota”), que significa “lo primero”.

Las proteinas ocupan un lugar de maxima importancia entre las
moléculas constituyentes de los seres vivos. En los vertebrados, las
proteinas son los compuestos organicos mas abundantes, pues repre-
sentan alrededor del 50% del peso seco de los tejidos. Practicamente

todos los procesos biolégicos dependen de la presencia y/o actividad

90



Introduccion

de este tipo de sustancias. Bastan algunos ejemplos para dar idea de
la variedad y trascendencia de funciones a ellas asignadas. Son pro-
teinas casi todas las enzimas, catalizadores de reacciones quimicas
en organismos vivientes; muchas hormonas, reguladores de activida-
des celulares; la hemoglobina, y otras moléculas con funciones de
transporte en la sangre; anticuerpos, encargados de acciones de de-
fensa natural contra infecciones o agentes extrafos; los receptores de
las células, a los cuales se fijan moléculas capaces de desencadenar
una respuesta determinada; la actina y la miosina, responsables fina-
les del acortamiento del musculo durante la contraccion; el colageno,

integrante de fibras altamente resistentes en tejidos de sostén.

Las proteinas son macromoléculas formadas por aminoacidos

Las proteinas son moléculas de enorme tamafrio; pertenecen
a la categoria de macromoléculas, constituidas por gran niumero de
unidades estructurales. Entre otros términos, se trata de polimeros.
Debido a su gran tamafio, cuando estas moléculas se dispersan en
un solvente adecuado, forman obligatoriamente soluciones coloidales,
con caracteristicas que las distinguen de las soluciones de moléculas

mas pequefas.

Por hidrélisis, las moléculas proteinicas son escindidas en nu-
merosos compuestos relativamente simples, de pequeno peso, que
son las unidades fundamentales constituyentes de la macromolécu-
la. Estas unidades son los aminoacidos, de los cuales existen veinte
especies diferentes y se unen entre si mediante enlaces peptidicos.
Cientos y miles de estos aminoacidos pueden participar en la forma-

cion de la gran molécula polimérica de una proteina.
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Todas las proteinas contienen carbono, hidrégeno, oxigeno y
nitrégeno y casi todas poseen también azufre. Si bien hay ligeras va-
riaciones en diferentes proteinas, el contenido de nitrégeno represen-
ta por término medio el 16% de la masa total de la molécula; es decir,
cada 6,25g de proteinas contienen 1 g de N. El factor 6,25 se utiliza
para estimar la cantidad de proteina existente en una muestra a partir

de la medicion de N de la misma.

La sintesis proteica es un proceso complejo desarrollado por las
células segun las directrices de la informacion suministrada por los

genes.

2.8.1.1 Estructura primaria de las proteinas

s ) o
S
i

s

—| ¥al

"E coo

Fig. 25. Estructura primaria de las proteinas

5

La estructura primaria viene determinada por la secuencia de AA
en la cadena proteica, es decir, el numero de AA presentes y el orden

en que esta enlazados. Las posibilidades de estructuracion a nivel
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primario son practicamente ilimitadas. Como en casi todas las protei-
nas existen 20 AA diferentes, el nimero de estructuras posibles viene
dado por las variaciones con repeticion de 20 elementos tomados de n

en n, siendo n el numero de AA que componen la molécula proteica.

H R - H R, - Generalmente, el nimero
Ny | / N+ | / ,
H-N-C-C H-N-C-C de AA que forman una proteina

/ N /7 N
H 0 H 0 oscila entre 80 y 300. Los enla-
amino acid 1 amino acid 2

ces que participan en la estruc-
tura primaria de una proteina son covalentes: son los enlaces pepti-
dicos. El enlace peptidico (Figura de la izquierda) es un enlace amida
que se forma entre el grupo carboxilo de una AA con el grupo amino de
otro, con eliminacion de una molécula de agua. Independientemente
de la longitud de la cadena polipeptidica, siempre hay un extremo ami-
no terminal y un extremo carboxilo terminal que permanecen intactos.
Por convencidn, la secuencia de una proteina se lee siempre a partir

de su extremo amino.

Como consecuencia del establecimiento de enlaces peptidicos
entre los distintos AA que forman la proteina se origina una cadena
principal o “esqueleto”
a partir del cual emer-
gen las cadenas late-

rales de los AA.

Side-Chain _

Fig. 26. Cadena princi-
pal de una proteina

(Tomado de Wikimedia Commors)
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Los atomos que componen la cadena principal de la protei-
na son el N del grupo amino (condensado con el AA precedente),
el C, (a partir del cual emerge la cadena lateral) y el C del grupo
carboxilo (que se condensa con el AA siguiente). Por lo tanto, la
unidad repetitiva basica que aparece en la cadena principal de una
proteina es: (-NH-C,-CO-)

LOMAN DEGRADATION Como la estructura pri-
®:060006 maria es la que determina los

[ —— niveles superiores de organi-
D®:000 S zacién, el conocimiento de la

Fein anin

secuencia de AA es del ma-

>-@ RO, ® 1 yor interés para el estudio de

Lakse iy

i l la estructura y funcion de una
2 . ;s .
D200 }seon proteina. Clasicamente, la se-

round
Role swe

|
>: QO

quimicos. El método mas utilizado es el de Edman, que utiliza el feni-

cuenciacion de una proteina

se realiza mediante métodos

lisotiocianato para marcar la proteina (representado en la Figura de la
izquierda como un triangulo) e iniciar una serie de reacciones ciclicas
que permiten identificar cada AA de la secuencia empezando por el
extremo amino. Hoy en dia esta serie de reacciones las realiza de

forma automatica un aparato llamado secuenciador de AA

2.8.1.2 Estructura secundaria de las proteinas

La estructura secundaria es el plegamiento que la cadena poli-
peptidica adopta gracias a la formacién de puentes de hidrégeno entre

los atomos que forman el enlace peptidico. Los puentes de hidrégeno

94



Introduccion

se establecen entre los grupos -CO- y -NH- del enlace peptidico (el pri-
mero como aceptor de H, y el segundo como donador de H). De esta
forma, la cadena polipeptidica es capaz de adoptar conformaciones

de menor energia libre, y por tanto, mas estables.

2.8.1.3 Estructura terciaria de las proteinas

Se llama estructura terciaria a la disposicion tridimensional de
todos los atomos que componen la proteina, concepto equiparable al
de conformacién absoluta en otras moléculas. La estructura terciaria
de una proteina es la responsable directa de sus propiedades bioldgi-
cas, ya que la disposicion espacial de los distintos grupos funcionales
determina su interaccion con los diversos ligandos. Para las proteinas
que constan de una sola cadena polipeptidica (carecen de estructura
cuaternaria), la estructura terciaria es la maxima informacién estructu-
ral que se puede obtener. . La estructura terciaria es una disposicion
precisa y unica en el espacio, y surge a medida que se sintetiza la
proteina. En otras palabras, la estructura terciaria esta determinada

por la secuencia de AA (estructura primaria).

Se distinguen dos tipos de estructura terciaria:

Proteinas con estructura terciaria de tipo fibroso en las que una
de las dimensiones es mucho mayor que las otras dos. Son ejemplos
el colageno, la queratina del cabello o la fibroina de la seda, En este
caso, los elementos de estructura secundaria (hélices u hojas) pueden
mantener su ordenamiento sin recurrir a grandes modificaciones, tan
s6lo introduciendo ligeras torsiones longitudinales, como en las he-

bras de una cuerda.
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Proteinas con estructura terciaria de tipo globular, mas fre-
cuentes, en las que no existe una dimension que predomine sobre
las demas, y su forma es aproximadamente esférica. En este tipo de
estructuras se suceden regiones con estructuras al azar, hélice hoja,

acodamientos y estructuras supersecundarias.

Las fuerzas que estabilizan la estructura terciaria de una protei-
na se establecen entre las distintas cadenas laterales de los AA que la
componen. Los enlaces propios de la estructura terciaria pueden ser

de dos tipos: covalentes y no covalentes.

Los enlaces covalentes pueden deberse a la formacion de un
puente disulfuro'® entre dos cadenas laterales de Cys, o a la forma-
cion de un enlace amida (-CO-NH-)™° entre las cadenas laterales de

la Lys y un AA dicarboxilico (Glu o Asp).

Los enlaces no covalentes pueden ser de cuatro tipos: fuerzas
electrostaticas’® entre cadenas laterales ionizadas, con cargas de sig-
no opuesto, puentes de hidrogeno, entre las cadenas laterales de AA
polares interacciones hidrofébicas entre cadenas laterales apolares y

fuerzas de polaridad debidas a interacciones dipolo-dipolo.

Como resultado de estas interacciones, en las proteinas con
estructura terciaria globular, las cadenas laterales con caracter apolar
se orientan hacia el interior de la molécula evitando las interacciones
con el disolvente, y forman un nucleo compacto con caracter hidrofo-
bico. Las cadenas laterales de los aminoacidos polares se localizan en
la superficie de la molécula, interaccionando con el agua y permitien-

do que la proteina permanezca en disolucion.

No todas estas interacciones contribuyen por igual al mante-

nimiento de la estructura terciaria Obviamente, el enlace que aporta
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mas estabilidad es el de tipo covalente, y entre los no covalentes, las
interacciones mas importantes son las de tipo hidrofébico, ya que exi-

gen una gran proximidad entre los grupo apolares de los AA.

Existen regiones diferen-
ciadas dentro de la estructura
terciaria de las proteinas que ac-
tuan como unidades auténomas
de plegamiento y/o desnatura-
lizacién de las proteinas. Estas
regiones constituyen un nivel es-

tructural intermedio entre las es-

tructuras secundaria y terciaria Fig. 27. Estructura terciaria de piruvato

reciben el nombre de dominios. 94"as3

Los dominios se pliegan por separado a medida que se sintetiza la
cadena polipeptidica. Es la asociacion de los distintos dominios la que
origina la estructura terciaria. La Figura de la derecha corresponde
a la proteina piruvato quinasa, que consta de 4 dominios, cada uno
representado de un color. La pérdida total o parcial de los niveles de
estructuracion superiores al pri-
mario recibe el nombre de des-
naturalizacién, que puede ser

reversible o irreversible.

Cuando una proteina
consta de mas de una cadena

polipeptidica, es decir, cuando

se trata de una proteina oligo-

mérica, decimos que tiene es- Fig. 28. Estructura cuaternaria.

(Tomado de Wikimedia Commors)
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tructura cuaternaria. La estructura cuaternaria debe considerar: (1) el
numero y la naturaleza de las distintas subunidades o monémeros que
integran el oligdbmero y (2) la forma en que se asocian en el espacio
para dar lugar al oligbmero. La figura de la derecha corresponde a la

hemoglobina.

En proteinas con estructura terciaria de tipo fibroso, la estruc-
tura cuaternaria resulta de la asociacion de varias hebras para formar
una fibra o soga. La miosina o la tropomiosina constan de dos hebras
con estructura de hélice enrolladas en una fibra levégira. La queratina
del cabello y el fibrinbgeno de la sangre presentan tres hebras en cada
fibra levogira. El colageno consta de tres hebras helicoidales levogiras
que forman una fibra dextrogira. La fibroina de la seda presenta varias

hebras con estructura de hoja orientadas de forma antiparalela.

2.8.2 Adsorcion de Proteinas

Se han realizado multiples estudios sobre la adsorcion de pro-
teinas en soluciones, estos estudios han sido realizados por diversos
investigadores, asi como por muy diversas técnicas como:

e Investigacion de la dinamica y termodinamica de la adsorcién
de proteinas utilizando un gran numero de ellas, sobre distintas
superficies'?, y de las propiedades de las distintas soluciones.

e La resistencia contra la dilucion de la superficie adsorbida, de
la proteina usando surfactantes'

e El grado de mutagénesis que altera la estabilidad contra la
desnaturalizacion#2

o Diferentes métodos independientes de investigar el grado de

desnaturalizacion de la superficie, inducida por la proteina,
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para diferentes proteinas en diferentes tipos de soluciones

aplicadas sobre distintas superficies.

e Observacion de la adsorcion competitiva de las mismas, utili-

zando distintas mezclas de soluciones proteicas'#.

Estos estudios han hecho posible distinguir algunas tendencias
generales de la adsorcién de proteinas, y gracias a los cueles podre-
mos realizar las siguientes consideraciones en lo que respecta a la

adsorcion de las proteinas por diferentes superficies:

e Incrementando la hidrofobicidad exterior de las proteinas e
incrementando la hidrofobicidad de la superficie adsorbente,
se incrementa la afinidad de la superficie, sin ser afectada de
manera importante por variaciones de pH o variaciones de la
fuerza ionica (tanto la variacion el pH, o de la fuerza idénica, no

afecta la estructura de la proteina)'®

e La combinacién de cargas opuestas de las proteinas y de las
superficies solventes, incrementa la afinidad. Sin embargo la
retropulsion proteina-proteina, entre proteinas adsorbidas, es
también fuertemente dependiente’®, de la carga de la proteina
y la afinidad. Se debe tener en cuenta también que los cambios
en la superficie de proteinas son tanto positivos como negati-
vos, y frecuentemente no distribuidas de forma homogénea en
el exterior de la proteina, consecuentemente las proteinas se
pueden orientar en la superficie de tal manera que pueden ex-
poner cargas opuestas entre unas y otras cuando la necesidad
de carga es de igual signo. Asi mismo estas proteinas en oca-
siones solo precisan un cambio en la cadena de aminoacidos

para facilitar su unién a otras. Comparaciones entre contactos
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predisefiados y sus resultados, nos proveera de una guia util,
para el desarrollo de futuras arquitecturas proteicas'’. Todas
estas interacciones de doble capa, son muy sensibles al pH de
la solucién de tal modo que en pH neutro disminuye la carga
de la proteina y en muchas ocasiones también la carga de la

superficie sorbente.

e La disminucion de la estabilidad es constante con la desnatu-
ralizacion de las proteinas. Es ampliamente aceptado que esto
incrementa la afinidad hacia muchas clases de superficies'“.
En las proteinas con alta tendencia a la desnaturalizacion,
cuando son expuestas a agentes desnaturalizantes, como la
alta temperatura, etc....se aprecia una alteracion en su interac-

cioén con la superficie incrementando su afinidad.

e El tamafio de la proteina también se cree, que juega un papel
importante, por un lado el aumento en el nimero de posibles
lugares de enlace en la molécula de la proteina y la superfi-
cie del sorbente se incrementa con el tamafio de la proteina;
sin embargo grandes moléculas de proteinas son construidas
frecuentemente por algunas subunidades que pueden ser bas-
tante moviles, en comparacién con otras de menor tamano.
Asi mismo estas grandes proteinas pueden tener tendencia a
sufrir cambios conformacionales, en la regién interracial y asi

incrementar su afinidad a una superficie sélida'?

Estas tendencias generales sobre la adsorcién de proteinas, ob-
tenidas por investigaciones sobre distintos tipos de proteinas, pueden
permitir la prediccion del seguimiento de su proceso de absorcién por

diferentes sistemas de solucién de proteinas y superficies. Estas con-
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sideraciones aportan importante informacion, para la prediccion y se-
guimiento de situaciones aun mas complejas, tales como la exposicion

“in vivo” a superficies solidas.

Hace mas de un cuarto de siglo Leo Vroman'° y colaboradores
hicieron la observacion de que el fibrindgeno absorbido por el plasma
sanguineo, que contiene varios cientos de diferentes proteinas, que
fueron desplazadas, por otros tipos de proteinas con bajos ratios de
trasporte, pero alta afinidad hacia las superficies. Ha sido demostrado
que la secuencia dominante de absorcion en suero empieza con la
albumina, seguido por la inmunoglobulina G, fibrinégeno y finalmente

las proteinas de alto peso molecular'?.

El estado final, sin embargo es diferente, siendo influido por di-
versas variables, asi diferentes superficies, concentraciones relativas
de proteinas, pH, fuerza iénica etc., son las variables que van influir en

adhesion de proteinas en solucién a distintas superficies.

Esta absorcion competitiva hoy se conoce como Efecto Vroman.
Sin embargo la absorcién competitiva, se pensaba que solo ocurria
con el fibrinégeno, pero estudios posteriores han mostrado que el
Efecto Vroman es un efecto general de la absorcién de mezclas de
proteinas, consecuentemente la absorcién competitiva es de relevan-
cia en todos los campos en que se produce la adsorcion de proteinas

por superficies.

A pesar del hecho de que muchas proteinas son solubles en
soluciones acuosas, hay una tendencia general de las proteinas de

acumularse espontaneamente en regiones acuosas interfaciales.
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En algunas situaciones practicas, esto es una ventaja como su
aplicacion a biosensores, y en optimizacion de biomateriales. En otras
situaciones, sin embargo, es un efecto no deseado tal como los efec-
tos indeseables en tratamiento médicos, o en lentes de contacto. Por
estas razones el entendimiento detallado acerca de la interaccion en-
tre superficies y proteinas es de suma importancia. Asi mismo desde
un punto de vista cientifico esta interaccion entre la macromolécula y
la superficie son de gran interés en la actualidad y no suficientemente

entendidas.

La gran tendencia de las proteinas por acumularse en regiones
interfaciales y los problemas de conseguir una descripcion detallada,
es debido al gran numero de atomos en las proteinas y su gran tama-
Ao comparado con los sitios de enlace en la superficie. La naturaleza
heterogénea, con respecto a la carga local, la polaridad y la composi-
cion de la superficie de las proteinas y también la superficie absorben-
te afectada y las complejas propiedades dinamicas de las proteinas.
Esta asignacién a las proteinas de exponer varios sitios que puedan
interactuar con la superficie y los sitios expuestos, podrian cambiar
en numero y naturaleza del sistema buscado por esta minima energia

libre, durante el proceso de adsorcién y después de la adsorcion.

Durante el proceso de adsorcion de las proteinas, la molécula
proteica cambia de polar a no polar en distintas regiones topograficas,
asi mismo cambia en diferentes regiones, en lo que respecta al cam-

bio de polaridad, rugosidad etc.
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2.8.3 Fibrinégeno

El fibrindgeno es la mayor proteina en el plasma sanguineo, y es
una de las mas relevantes proteinas de la sangre, que son adsorbidas
por las superficies, cuando esta en contacto la sangre con biomateria-
les. También juega un papel crucial en la regulacion de homeostasis y
la coagulacion, se encuentra en la sangre a una concentracion de 2,6

mg/ml’

El fibrindgeno es una glucoproteina soluble del plasma sangui-
neo precursor de la fibrina, su longitud es de 47,5 nm y su peso de 340
Da.

Es una molécula fibrilar, que en sus extremos tiente cargas fuer-
temente negativas. Estos extremos, permiten la solubilidad del com-
puesto y también repelen a otras moléculas de compuesto previniendo
la agregacion. Formado por tres pares de cadenas de polipéptidos
que son dos cadenas de Aa y dos BB y 2y (Aa, BB, y) unidas por enla-
ces de sulfuro, estas cadenas ademas estan ligadas y reguladas ge-
néticamente en el ser humano, y son sintetizadas en el higado. El mas
simple modelo molecular de fibrinbgeno comprende 3 regiones esfé-
ricas (una E dominante y 2 D dominadas), conectadas por 2 barras
estrechas''. Bajo condiciones fisiolégicas el fibrinégeno tiene carga

negativa.

El proceso inflamatorio es mediado principalmente por su inte-
raccion con leucocitos a través de receptores de superficie (integri-

nas).

El fibrindgeno también es un ligando de adhesion intercelular

y aumenta la interaccion entre monocitos y las células endoteliales.
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Ademas regula en alza y aumenta la concentraciéon de proteinas MAI-1
en la superficie de las células endoteliales, lo que aumenta la adhe-

sion de leucocitos y plaquetas.

Al unirse el fibrindgeno a su receptor, que es la integrina en la
superficie de los leucocitos, esta union facilita la respuesta quimiotac-

tica.

El fibrindgeno también esta involucrado en la facilitacion de la
integracion entre las células y de las células con la matriz extracelular.
Finalmente podria facilitar la respuesta inflamatoria provocada por los

biomateriales'®?

El fibrinbgeno se encuentra en la sangre a una concentracion
de =3 mg/ml %3y el conocimiento de como el fibrindgeno es absorbido
por las superficies de metal es de gran importancia porque las capas
de fibrindgeno formadas en la interfaz liquido implante, mostraran en
algunos casos el inicio de la respuesta inflamatoria y esto puede ser
el inicio del proceso de aceptacion o rechazo de un implante. Ahon-
dando esta expresion, se sabe que ratones hipofibrinogenicos (con
bajas concentraciones de fibrinégeno funcional y antigénico), no ex-
hiben ninguna respuesta inflamatoria al polietileno tereptalato (PET)
a menos que el material haya sido recubierto con fibrindgeno, o el

fibrindgeno haya sido afadido al los fluidos que rodean al implante'*

Es importante hacer notar que el fibrindgeno es una proteina
“pegajosa” con una fuerte tendencia a adherirse a muchas superficies,
lo que sugiere que no solo la cantidad sino también los cambios con-
formacionales y la orientacion detallada de la molécula de fibrinoge-
no son parametros importantes, cuando describimos las capas de fi-

brinbgeno adheridas a superficies biocompatibles. En ocasiones, los
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implantes pueden permanecer encapsulados por largos periodos de
tiempo en capsulas fibrosas de espesor variable, sin una respuesta

inflamatoria significativa

Cuando un biomaterial es implantado en el cuerpo humano ini-
cialmente interacciona con la sangre, consecuentemente la superficie
expuesta del biomaterial sera cubierta por las proteinas del plasma
del huésped. Ahora la adsorcion de proteinas es responsable, por mo-
dulacién de la conducta de las células, y de que estas se adhieran a
la mencionada superficie'® Una vez adsorbidas las proteinas podra
ser determinada la cascada de eventos, liderando las respuestas ce-
lulares especificas. Por ejemplo, es conocido que el fibrinbgeno inicia
la respuesta inflamatoria aguda'®® Para algunos autores, la rugosidad
de la superficie y la composicién del biomaterial, han sido mostrados
como los mas importantes parametros en la regulacién de la actividad

celular en el proceso de osteointegracion”:1%8

Sin embargo se estan realizando esfuerzos para confeccionar
una superficie de biomaterial que promueva la adsorcién de la matriz

proteica, y esta a su vez guie la respuesta celular'™®.
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3. OBJETIVOS

Cuando un biomaterial es implantado en el cuerpo humano ini-
cialmente interacciona con la sangre, consecuentemente la superficie
expuesta del biomaterial sera cubierta por las proteinas del plasma
del huésped. Ahora la adsorcion de proteinas es responsable, por
modulacion de la conducta de las células, que estas se adheriran a
mencionada superficie'>®> Una vez adsorbidas las proteinas podra ser
determinada la cascada de eventos, liderando las respuestas celu-
lares especificas. Por ejemplo, es conocido que el fibrinégeno al en-
trar en contacto con un material inicia la respuesta inflamatoria aguda,
iniciando el llamado proceso de hemocompatibilidad'®. Para algunos
autores, la rugosidad de la superficie y la composicion del biomaterial,
han sido mostrados como los mas importantes parametros en la regu-

lacion de la actividad celular en el proceso de osteointegracion®":1%-

Sin embargo se estan realizando esfuerzos para confeccionar
una superficie de biomaterial que promueva la adsorcion de una ma-

triz proteica, la cual ha de guiar la respuesta celular™®.

3.1 OBJETIVOS PRIMARIOS

En presente trabajo intentamos estudiar la biocompatibilidad de
3 distintos materiales utilizados habitualmente en C. Ortopédica como

son el titanio, la hidroxiapatita, y mas recientemente el tantalio. Se
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pretende investigar su hemocompatibilidad mediante la capacidad de
adsorcion de fibrindgeno, asi como la capacidad de adherencia a los
mismos, de osteoblastos cultivados “ in vitro” realizando estudios en

tiempo real.

Con este objeto pretendemos medir tanto la adhesividad de las
proteinas, como de las células, por medio de la técnica QCM-D (Mi-
crobalanza de Cuarzo con Disipacién). Asi mismo utilizaremos para
el estudio de la adhesion del fibrindgeno a los biomateriales anterior-
mente descritos, la Microscopia de Fuerza Atémica (AFM), y para la
adhesividad de los osteoblastos el Microscopio Electronico de Barrido
(SEM)

Realizaremos estudio competitivo entre las 3 superficies a estu-
dio para valorar cual de ellas tiene mayor capacidad de adherir fibrino-
geno y osteoblastos, en funcion de composicion, rugosidad (medida
por AFM).

3.2 OBJETIVOS SECUNDARIOS

Realizar una valoracién cuantitativa del sistema QCM-D como
método valido de cuantificacion de la adhesion de proteinas y células

a biomateriales en relacion a las variables estudiadas ( Af y AD).

1. Los cambios en Af estan en relacion con la masa de proteinas o
de células, depositada en la superficie del biomaterial a estudio en

cada momento de la medicion.

2. Los cambios en la disipacion AD estan en relacion con la cantidad
de células o proteinas adheridas y la situacion de las mismas, Asi

cuando la capa de células es rigida se produce una disminucion

110



Objetivos

en la D, en cambio si por las caracteristicas de la capa de células
adsorbida esta es blanda, con alto indice de viscosidad y esta bien

hidratada se produce un aumento en D.
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4. MATERIALY METODOS

En este capitulo se detallan los elementos necesarios y el pro-
ceso seguido para la realizacion de los experimentos, en primer lugar
describimos, los ensayos realizados para el estudio de la hemocom-
patibilidad, mediante la adsorcion del fibrinbgeno por las distintas su-
perficies investigadas, y en segundo lugar mostraremos los experi-
mentos realizado con osteoblastos, para el estudio de su adhesion a

la superficie de los biomateriales investigados.

4.1 HEMOCOMPATIBILIDAD ADSORCION DE FIBRINOGENO

|44 Fibring

Fibrinbgeno humano tipo 1, fue disuelto en 10 mM TRIS (tris-
hydroximetyl aminometano) amortiguado con 1 mM CaCl,y 100
mM NacCl, ajuntando a un pH fisiolégico de 7,4 a 37°, con HCI. Las
concentraciones de fibrinbgeno oscilaron de 1000 ng/ml a 0,33
ng/ml, que luego llamaremos HC (alta concentracion) y LC (baja
concentracion), respectivamente, realizando también un registro

intermedio a 100 ng/ml

La solucion de fibrinégeno fue pasada a través del aparato
QCM-D, mediante una bomba peristaltica durante 3 horas, realizando
un registro de su adhesion cada minuto, analizando los datos obteni-

dos por el software del sistema.

115


Administrador
Tachado

Administrador
Texto de reemplazo


Material y métodos

4.2 SISTEMA QCM-D

4.2.1 Sensores QCM-D

La adherencia del fibrinbgeno a las distintas superficies, fue
estudiado con sensores de cristal de cuarzo QCM-D de 14 mm de
diametro, con una frecuencia de resonancia fundamental de 5 MHz.
Estos sensores de cuarzo estan recubiertos en ambos lados con elec-
trodos de 150 ng. de oro con un inicial rugosidad de 1-2 nm. medi-
dos por AFM. Los cristales fueron subsiguientemente recubiertos con
una capa de Titanio puro Ti 99,95 (QSX 310 Q-Sense AB, Gothenburg
Sweden), Tantalio Ta 99,95 (QSX 311, Q-Sense, Gothenburg, Swe-
den), Hidroxiapatita (QSX 327, Q-Sense, Gothenburg, Sweden).

LY
' d

s

—

((

Fig. 29 Los 4 tipos de discos utilizados con distintos recubrimientos Ti, Ta, Ha,
y control de Au.

El recubrimiento de los cristales con una fina capa de los dis-
tintos biomateriales (Ti, Ta y Ha), se realizo mediante un sistema de
depositacion de los mismos mediante vaporizacion fisica y luego por
un proceso de evaporizacion a un ratio de 1 nm/sec. y sometido a una
presion entre 5 x 108y 107 Torr. Los depdsitos de estos biomateriales
se realizaron a temperatura ambiente y la distancia entre la fuente de
vaporacion y el sustrato fue de aproximadamente 25 cm. El resultado

fue que los recubrimientos de Ti, Ta y Ha fueron aproximadamente de
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5 nm de espesor, y un RMS de rugosidad de superficie variable segun

el biomaterial utilizado.

Fig. 30. Imagen de un disco de Ta utilizado mostrando su rugosidad medido por
AFM

Fig. 31. imagen de la superficie de un disco de Ti empleado mostrando su rugo-
sidad medida por AFM
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Los cristales de Hidroxiapatita (QSX-327) son cristales re-
cubiertos con una capa uniforme de Nanocristalina Hidroxiapatita
Ca, (Po,),(OH), producido y patentado por Promimic AB (Sweden), el

recubrimiento es estable, no estando influido por el pH.

Fig. 32. Imagen de de la superficie de un disco de Ha empleado, mostrando su
rugosidad medida por AFM

Se utilizo asi mismo sensores AT-Cut discos de oro sin recu-
brimiento (QSX-301 standard de oro, Q-Sense Gothenburg, Sweden),

que son discos desnudos para control.

Fig. 33. Disco de Au del sistema QCM-D
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Para evitar los posibles elementos contaminantes, de las su-
perficies de los discos, estos fueron lavados por inmersion en etanol,
(spin-coated) limpiando las coberturas con poliestrieno (0,5% w/v en

tolueno), como es descrito en por los creadores de la tecnica'

Los discos de Ti y Ta fueron lavados utilizando 1:1:5 solucién
H,O, al 35%, NH, AL 25% y agua destilada a 70° en lo que fueron su-

mergidos durante 5 minutos.

Todos los discos fueron lavados durante 20 minutos con ozono
y los de Ha permanecieron en camara UV durante 20 minutos, para

evitar contaminacion organica.

Los discos con Ha fueron recubiertos por mencionada molécu-
la usando el método desarrollado y patentado por Promimic HA
(Promimic AB Sweden). El espesor de la capa de Ha es de 10 nm y
esta uniformemente distribuida por la superficie. El revestimiento es
estable y no se mueve durante los procesos de mediciéon en el sis-
tema QCM-D, un requisito para su utilizacion en estos estudios. La
superficie fue limpiada por un tratamiento con UV/ozono, aclarada con
agua tras lo que se realiza soplado en seco con gas nitrégeno en una

camara.

4.2.2 Aparato Q-Sense E4

Se utilizo un aparato Q-Sense E4 ( Q-Sense AB Gotteborg
Swedwen) que es el ultimo y mas moderno dispositivo Q-Sense, dise-

fAado principalmente para la rapida caracterizacién de las interfaces.
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Fig. 34.
Aparato
Q_Sense
E-4, del
Instituto
de
Ortopedia
utilizado

en nuestro
estudio

El nuevo software y la electronica de la que dispone permite
la medicion de datos de los 4 sensores, los cuales que se adquieren
cada segundo, conservando su sensibilidad. La camara tiene 4 médu-
los extraibles, con un sensor en cada uno de ellos. El flujo se puede

medir en serie o0 en paralelo, para adaptarlo a diferentes situaciones.

Se colocan
los discos con dife-
rentes superficies
(Au, Ti, Tay Ha) de
contacto en las 4

camaras.

Fig. 35. Colocacion
de sensor AT-Cut
en camara del
dispositivo Q-Sense
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El compartimento es de temperatura controlada y las muestras
de fibrinégeno disuelto fueron introducidas utilizando una bomba pe-
ristaltica incluida en el sistema. Cada sensor esta fijado en los mo-
dulos de flujo, los cuales se pueden quitar por separado. Cualquier
configuracién serial o paralela se puede utilizar, para las medidas y es

posible parar o comenzar desde cualquier posicion del sensor.

Fig. 36. Dispositivo Q-Sense E4 del Instituto de Ortopedia con los 4 sensores

Cada modulo de flujo tiene una entrada y un enchufe para los
acopladores estandar de HPLC (Cromatografia Liquida de Alto Ren-
dimiento). Para permitir medidas bien-controladas del flujo, este entra
del lado del cristal, y la temperatura es controlada de forma rapida y

exacta.

Se obtuvo informacion sobre la absorcion de fibrindgeno, me-
diante el registro de los cambios de frecuencia de resonancia Af y la
disipacion AD, del cristal de cuarzo cuando la capa de fibrindgeno es

depositada sobre él. Mencionados cambios fueron registrados duran-
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te todo el proceso de adsorcion. Los cristales de cuarzo (AT-Cut) son
piezoeléctricos y se deforman mecanicamente cuando son expuestos
a un campo eléctrico. Por la aplicacion de una corriente eléctrica alre-
dedor del cristal es inducida una oscilacion ficcional en la frecuencia
de resonancia por la cual los cristales utilizados son excitados, habi-
tualmente con una frecuencia de resonancia de 5 MHz. que posterior-
mente puede variar en las llamadas 32,52, 72 y 92 armonias (15 MHz,
30 MHz, y 45 MHz). El cambio en la frecuencia de resonancia, Af es
proporcional al cambio en la masa de fibrindgeno adsorbida Am, si la
masa adsorbida es mas pequena que la masa del cristal se produce

la siguiente ecuacion:

AM = — Af

En el caso de la adsorcion de fibrindgeno, utilizamos la anterior
ecuacioén llamada ecuacién de Sauerbrey, donde para los discos utili-
zados en el experimento n es el numero de frecuencia de sobre tono y
C=17,7 ng/cm?.

La ecuacién de Sauerbrey solo se sostiene si la capa de pro-
teina adsorbida es rigida, y si esta homogéneamente distribuida en la

capa de metal.

Para medicidn de capas visco elasticas en ambiente liquido esta
ecuacion infra estima la masa adsorbida y es posible conseguir una

estimacion del espesor de masa adsorbida por la siguiente ecuacién

Donde p_.es la densidad efectiva de la capa adherida.
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Sin embargo la capa de proteina hidratada adsorbida no es ri-
gida y la ecuacion de Sauerbrey viene a ser invalidada, Dado que si
capa es blanda (viscoelastica) no se acopla totalmente a la oscilacion
del cristal, cambiando la oscilacién de los cristales humedecidos. La
disipacion de la oscilacion del cristal es medida en las capas visco

elasticas D siendo definida por la siguiente ecuacion

2uE

stored

Donde E,__es la energia perdida (disipada) durante un ciclo de oscila-

ciony E___es la energia total almacenada en el oscilador.
stored

Estas medidas de fy D nos son dadas por el Software del apa-

rato Q-Sense.

El Software del sistema Q-Sense fue empleado para la evalua-
cion de los datos obtenidos. El rasgo principal de este paquete infor-
matico es la posibilidad de equipar un modelo matematico desarrollado
por Voinova y colaboradores en el afio 1999 (el cual hemos utilizado
en nuestro estudio)'2. Dentro del modelo visco elastico de Voight este
sistema calcula las respuestas acusticas del sistema que son aplica-
das en las fuerzas de oscilacion. El olgorismo del Q-Sense basado en
este modelo matematico puede ser aplicado a los cristales de cuarzo
realizando medidas acusticas de la visco elasticidad de polimeros que
conservan su forma bajo fuerzas deformantes, que no se alteren por
el flujo y que se adhieren en capas estructuradas, como es el caso de
las capas de proteinas adsorbidas de una solucién sobre superficies.
Bajo la asuncién de que la capa es homogénea puede calcularse el

espesor, la viscosidad y la elasticidad de la misma. Multiples datos de
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frecuencias y disipaciones son requeridas para un adecuado calibrado
del sistema. Por la medicion de multiples frecuencias y aplicando un
modelo visco elastico, las capas adheridas pueden ser caracterizadas
en detalle; por lo que visco elasticidad, elasticidad, y espesor pueden

ser obtenidos por el Software del aparato aplicando estas ecuaciones.

4.3 ANALISIS DE LA MUESTRA MEDIANTE Microscopia DE
FUERZA ATOMICA AFM

Se realizo un estudio previo de la rugosidad de la superficie de
los destinos biomateriales empleados apreciando superficie rugosa

tanto en el Ta, como el Ti, y Ha.

Tras la retirada de los distintos discos, que previamente fueron
medidos en el sistema Q-Sense, estos fueron llevados para estudio
mediante Microscopia de Fuerza Atémica (AFM) para comprobacion y

analisis de la deposicion de proteinas en los mismos.

Fig. 37. Microscopio de Fuerza atémica de la Universidad de Santiago de Com-
postela
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Se utilizo el equipo de AFM de la Universidad de Santiago de
Compostela, con un cantiléver T 3.5-4.5 um, L 110-220 um, W 25-35
um, con una oscilacion de frecuencia de 300-342 kHz. Se utilizaron
puntas de cantiléver modelo TESPD (Veeco Instruments Inc. Wood-
bury NY, USA)

Se realizaron estudios de las muestras con la técnica AFM en
modo de contacto, con muestras en seco, con una punta de cantiléver
estandar de Si;N, de tamaro de 200 ym Durante el estudio y rastreo de
las muestras, la punta palpadora del cantiléver no supero 11 N/m, y una

frecuencia de resonancia de 227 kHz para no deteriorar la muestra.

Se mantuvo el contacto de la punta del cantiléver con las distinta
muestras Ta, Ti y Ha, adaptandose esta punta a la superficie topogra-
fica de la muestra, dando como resultado que las fuerzas de van der
Waals se equilibran con cualquier otra fuerza que intente mantener
juntos a los atomos. Por lo tanto cuando el cantiléver empuja a la pun-
ta sobre la muestra, este se flexiona forzando a los atomos de la punta

y de la muestra a permanecer juntos.

El movimiento de la punta palpadora del Cantiléver provoca va-
riaciones en el reflejo del haz laser, que son recogidos en el sensor
conectado a un ordenador, utilizando el software estandar del aparato,
la dimensién de la superficie estudiada fue habitualmente entre 1um x
Tumy 20 um.

Las mediciones fueron realizadas en ambiente de aire, con una
temperatura ambiente de la habitacion de 25°, el tamafio de la punta
del cantiléver fue de 200 um, con un resorte constante con una fre-
cuencia de 227 kHz, regulado por el Software del aparato, que prevé
una calibracion automatica de la frecuencia de resorte de la punta del

cantiléver.
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Fig. 38. Superficie de Tantalo con proteina (fibrinégeno) adsorbida

4.4 ADHESION DE OSTEOBLASTOS

4.4.1 Cultivo de osteoblastos linea Saos2

Se utilizaron osteoblastos linea Saos2 (American Type Culture
Collection, ATCC Manassas, VA, USA), que fueron cultivados en Me-
dio de Eagle modificado por Dulbecco, D-MEM (12491-015 Invitrogen)
mas 10% FCS mas gentamicina (GIBCO), en un incubadora humidifi-
cado, con 5% de CO,y 95% de aire.

Se realiza ajuste del pH del cultivo a 7,4 . Se cambio el medio
de cultivo cada 3 dias, y cuando se consigui6 la confluencia celular
se realizo la tripsinizacion mediante lavado con Tripsina-EDTA (0,5
g/L Trypsin y 0,2 g/L EDTA, GIBCO, Scolland, UK) durante 5 minutos
a 37°; con posterioridad se retira la tripsina, las células se centrifugan
con 5 ml de D.MEM Completo, se resuspenden y se llevan al counter,
realizando una dilucion 1:10, y se realiza un contaje de célula colocan-

do las células sin suero para evitar interacciéon suero sustrato.
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Fig. 39. Imagen de g
osteoblastos

utilizados en el estudio #
cuando se ha conseguido s §
confluencia. "

Previamente y durante la realizacién del ensayo, se llevaron con-
troles de especificidad mediante marcaje histoquimico de la fosfatasa
alcalina intracelular (SIGMA, USA). En todos los casos las células se ti-

Aeron intensamente demostrando su adecuado fenotipo osteoblastico.

Sample ID: SA0S-2

Size bins: 300 from 7 pm to 40 pm
Sigma: 30,628 (Coincidence comected)
Acquired: 9:59 1 Aug 2007
Differential Number
600 —— (Untitied)
500 -

400~

300

Number

200+

100+

Particle Diameter (um)
Sigma = 30.628

Number Statistics (Arithmetic) (Untitled)

Fig. 40. COULTER, contaje de osteoblastos previo a colocacion en frasco de
agitacion
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Cuando se consiguieron las células suficientes (medidas en el
coulter) se colocan en un frasco de agitacion (Weheaton flask) se pa-
san a D-MEM sin suero, para evitar interaccion sustrato con el suero, y
se colocan en la bomba peristaltica para ser introducidas en el sistema

Q-Sense.

Fig. 41. Frasco de agitacion

4.4.2 Analisis de los discos con osteoblastos, por Microscopio
Electronico de Barrido SEM

Tras haber pasados los discos con las 3 superficies a estudio
por el sistema Q-sense, se realizo el paso del mismo por 24 pocillos
para fijacién, y se realizo fijacion con glutardeido 1% mas 1% formal-

dehido, durante 12 horas a 4°.

Luego se realizan lavados PBS tampon fosfato varias veces

hasta el aclarado de glutardehido, formaldehido.

Se realizaron deshidrataciones con etanol a diferentes concentra-
ciones cambiandolas de forma creciente 10%, 20%, 30%.......... 100%,

de 45 minutos cada una.

128



Material y métodos

Se retira el etanol, se realiza sombreado de las muestras con

Au-Paladio (Pau). Y se realiza visionado de las muestras por SEM.

Fig. 42 osteoblasto adherido a la superficie del disco te Ti. Imagen de SEM

4.5 METODO ESTADISTICO

Para el analisis estadistico de resultados se empleo el paquete
estadistico SSPS 14.0.

Con mencionado sistema se realizo un analisis estadistico des-

criptivo.

Las diferencias obtenidas en los resultados se consideraron es-
tadisticamente significativas, con una probabilidad de error menor del
5%, (p<0,05)
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Se practicaron pruebas de normalidad de todas las variables,
cuando n era mayor que 50 se aplico la prueba de Kolmogorov-Smir-
nov. En funcién de sus resultados, se analizaron las relaciones entre

las variables estudiadas, con test no paramétricos.
Se realizo también un analisis no-paramétrico Kruslkal Wallis.

Se utilizo el test de Kolmogorov-Smirnov, dado que es un test
bastante potente cuando se utilizan muestras grandes, como es nues-

tro caso.

El nivel de medicion de la variable y su distribucion son ele-
mentos que intervienen en la seleccion del método que se utilizara en
el procedimiento posterior. De hecho, si la variable es continua con
distribucion normal se podran utilizar técnicas paramétricas, si es una
variable discreta o continua no normal solo son aplicables las técnicas
no paramétricas, pues aplicar las primeras arrojaria resultados de du-

dosa validez.

Para su aplicacion hemos necesitado que las mediciones se
encuentren en una escala de intervalo. Se necesito también que la
medicion considerada, fuera basicamente continua. Por lo que dicha

prueba es aplicable cualquiera que sea el tamafo de la muestra.

La prueba de la muestra de Kolmogorov-Smirnov puede, en to-
dos los casos en que se aplique ser mas poderosa que su prueba

alternativa, la prueba de y? (ji-cuadrado).

La prueba de Kolmogorov-Smirnov de una muestra en una doci-
ma de bondad de ajuste. Esto es, se interesa en el grado de acuerdo
entre la distribucion de un conjunto de valores de la muestra y alguna

distribucion tedrica especifica. Determina si razonablemente puede
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pensarse que las mediciones muéstrales provengan de una pobla-
cion que tenga esa distribucion tedrica. En la prueba se compara la
distribucion de frecuencia acumulativa de la distribucion tedrica, con
la distribucion de frecuencia acumulativa observada. Se determina el
punto en que estas dos distribuciones muestran el punto de mayor

divergencia.

Normalmente la estructura que tiene la base de datos es la de
utilizar una variable para entrar los resultados de la medicién y otra

donde se divide a estos resultados en los dos grupos.

La unica premisa que se necesita en que las mediciones se en-
cuentren al menos en una escala ordinal. Adicionalmente se necesita
que la medicion considerada sea basicamente continua. Comparada
ante la alternativa paramétrica de la t de student para dos muestras in-
dependientes ( o el modelo de analisis de la Varianza para dos mues-
tras), cuando las premisas paramétricas se cumplen, tiene una poten-
cia eficiencia del 96%, que tiende a decrecer ligeramente a medida

gue se aumentan los tamafios de la muestra'®.

La docima de Kolmogorov-Smirnov esta construida, teniendo
como base detectar las discrepancias existentes entre las frecuencias
relativas acumuladas de las dos muestras objeto de estudio. Lo an-
terior propicia que esta docima pueda advertir diferencias no tan solo
entre los promedios, sino que estas sean debidas a la dispersion, a
la asimetria, ola oblicuidad. Esta caracteristica la hace distintiva de
aquellas en que solamente se ocupan de analizar las diferencias entre

los promedios.

Aunque el analisis en sentido unico de variacion ANOVA, es un

método de eleccion para probar las diferencias entre grupos multiples,
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asume que la media es una estimacion valida para el centro y que la
distribucion de la variable de la prueba es bastante normal y similar en

todos los grupos.

Sin embargo cuando la variable de la prueba es ordinal, la me-
dia no es una estimacion valida porque las distancias entre los valores

son arbitrarias.

Aun cuando la media es valida, la distribucidon de la variable de
la prueba puede ser tan no-normal, que lo hace sospechoso de cual-
quier prueba que asume la normalidad. Cuando las asunciones del
ANOVA normal son invalidadas o son sospechosas, debemos consi-
derar, utilizando procedimientos no-para métricos disefiados para pro-
bar la importancia de la diferencia entre los grupos multiples. Estos se
llaman no-paramétricos, porque no hacen ninguna asuncion sobre los
parametros (como la media y la varianza) de una distribucion, ni ellos
asumen que cualquier distribucion particular esta usandose la prueba
de Kruskal-Willis que es un andlisis de sentido unico de variacién por
las lineas y prueba la hipotesis nula de que las muestras independien-

tes vienen de la misma poblacién.

132



RESULTADOS






5. RESULTADOS

Los resultados fueron analizados con el software estadistico ob-

teniéndose los siguientes datos:

5.1 ADSORCION DE FIBRINOGENO MEDIDO POR Q-SENSE:

Conforme se van depositando moléculas de fibrindgeno sobre la
superficie de los distintos cristales empleados, el movimiento oscilato-
rio del cristal va disminuyendo, creando una disminucioén en la frecuen-
cia de resonancia. El cambio final en la frecuencia de resonancia en
el Sistema QCM esta en relacién con la cantidad de masa acoplada,
incluyendo el agua que interacciona con la capa de proteina. La ecua-
cion de Sauerbrey que ya se comento en el capitulo anterior, relaciona
los cambios de frecuencia ( Af) con la masa adsorbida por unidad de

area (M ng/cm?).

Cuando se incrementa la concentracién de fibrinbgeno un im-

portante cambio de frecuencia es detectado.

En primer lugar nos hemos de fijar en la grafica de frecuencias
de vibracion obtenidas in situ con el Q-Sense. (Fig. 29). En ella es
apreciable la diferencia de adsorcion de fibrindgeno a diferentes con-
centraciones a lo largo del tiempo experimental. En la primera parte
del grafico, el medio de cultivo sin fibrindgeno, ni suero nos propor-

ciona una linea base estable para realizar el experimento. La primera
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concentracién usada (0.33 ng/ml) nos muestra una diferencia patente
entre los tres materiales empleados. El Ti y la Ha adsorben fibrindge-
no relativamente rapido mostrando una importante disminucion en la
vibracién de los discos. En el caso del Ta, las observaciones son real-
mente interesantes ya que a baja concentracion de fibrindbgeno ape-
nas se aprecia una adsorcion de la proteina, siendo su adsorcion casi
igual a la linea base. En la siguiente concentracién utilizada (100 ng/
ml) apreciamos que la adsorcién en Ha y Ti registra un ligero aumento,
mientras que el depdsito de fibrindgeno en Ta experimenta un aumen-
to radical en la disminucién de frecuencia de vibracion, demostrando

asi la deposicion y adsorcion masiva del fibrindgeno, en tantalio.

Pe—
j: W -F13
- 1000ng/mi o

¥ -F25
K 100 ng/ml g op
<120
0.33ng/ml
=160
=180
=200
) Medio
-240

L

:I <280
-3001

100 00 300 400 SO0 600 00 800 900 1000 1100 LA 1300 1400 1500 1600 1700 1800 1900 2000 100
et

Fig. 43. Absorcion de fibrindégeno por los distintos biomateriales empleados di-
ferentes concentraciones a lo largo del tiempo del experimento
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Al final del proceso de absorciéon, con concentraciones altas HC

(1000 ng/ml) se aprecia el deposito final de fibrinégeno en las 3 su-

perficies estudiadas, asi como en los discos de Au, utilizados como

control, estos resultados son los que mostramos a continuacion reali-

zando asi mismo un estudio estadistico de los mismos.

En primer lugar se muestra el estudio estadistico descriptivo ta-

bla (1-5)

_ ng/m2 Ti ng/m2 Ta | ng/m2 HA | ng/m2Au
188 188 188 187

N Validos

Perdidos 0
Media 9308,6111
Error tip. de la media 1,83856
Mediana 9311,2011
Desuv. tip. 25,20901
Varianza 635,494
Asimetria -,187
Error tip. de asimetria A77
Curtosis -1,033
Error tip. de curtosis ,353
Minimo 925472
Maximo 9350,80
Percentiles 2,5 9260,5171

68 9325,1000

97,5 9348,7897

0
9610,6045
1,90565
9613,8591
26,12897
682,723
-,237
A77
-1,156
,353
9560,00
9657,03
9565,2829
9627,0950

9649,8315

0
8917,9611
1,72985
8918,5866
23,71844
562,565

-,155
A77
-1,060
,353
8869,72
8960,97
8874,6525
8931,8170

8956,1180

1
8773,5478
1,14957
8774,5524
15,72016
247,124

-,050
178
-,950
,354
8737,12
8806,21
8746,2673
8783,1661

8800,5716

Tabla 1-5. Estudio estadistico descriptivo del deposito de fibrinégeno en los

biomateriales empleados
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En la estadistica descriptiva se aprecio un alto grado de concen-
tracion, lo que implica un importante coeficiente de determinacion. Se
apreciaron asi mimo unas diferencias significativas entre la adsorcion
de fibrindgeno en los 3 biomateriales estudiados, junto con los discos

de Au que se emplearon como estudio basal, con una p<0,001.

También en este estudio estadistico final se aprecio que el 95%
de los resultados estaba en un percentil 2,5, dando una distribucion

normal, por lo que se realizaron test parametricos. Tabla (2-5)

ng/m2 Ti ng/m2 Ta ng/m2 HA | ng/m2Au

N 188 188 188 187

Parametros

Media 9308,6111 = 9610,6045 @ 8917,9611 = 8773,5478
normales(a,b)

Desviacion tipica 25,20901 26,12897 23,71844 15,72016

Diferencias mas

Absoluta ,085 ,081 ,074 ,065
extremas

Positiva ,054 ,078 ,058 ,065

Negativa -,085 -,081 -,074 -,061
Z de Kolmogorov-Smirnov 1,160 1,108 1,021 ,884
Sig. asintot. (bilateral) ,135 72 ,248 415

Tabla 2-5. Test de Kolmogorov Smirnov

Se realizo también un estudio estadistico comparativo de todos
los biomateriales empleados, contra todos, dado que se trata de mues-
tras relaccionadas. Realizando el test de Student para muestras relac-

cionadas y aplicando una penalizacion tipo Bonferroni. Tabla (3-5)
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iecla NPT S media
Par1  ng/m2Ti 9308,6111 188 25,20901 1,83856
ng/m2 Ta 9610,6045 188 26,12897 1,90565
Par2 ng/m2Ti 9308,6111 188 25,20901 1,83856
ng/m2 HA 8917,9611 188 23,71844 1,72985
Par3  ng/m2Ti 9308,4218 187 25,14231 1,83859
ng/m2Au 8773,5478 187 15,72016 1,14957
Par4 ng/m2Ta 9610,6045 188 26,12897 1,90565
ng/m2 HA 8917,9611 188 23,71844 1,72985
Par5 ng/m2Ta 9610,4410 187 26,10254 1,90881
ng/m2Au 8773,5478 187 15,72016 1,14957
Par6 ng/m2HA | 8917,7986 187 23,67706 1,73144
ng/m2Au 8773,5478 187 15,72016 1,14957
Tabla 3-5. Estadistico de muestras relacionadas
N Correlacion Sig.
Par 1 ng/m2 Tiy ng/m2 Ta 188 ,955 ,000
Par 2 ng/m2 Tiy ng/m2 HA 188 ,952 ,000
Par 3 ng/m2 Ti y ng/m2Au 187 ,927 ,000
Par 4 ng/m2 Ta y ng/m2 HA 188 ,963 ,000
Par 5 ng/m2 Ta y ng/m2Au 187 ,924 ,000
Par 6 ng/m2 HA 'y ng/m2Au 187 ,925 ,000

Tabla 4-5. Correlaciones de muestras relacionadas
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ng/m2 Ti ng/m2 Ta ng/m2 HA | ng/m2Au
ng/m2 Ti Correlacion de Pearson 1 ,955(**) ,952(**) ,927(**)
Sig. (bilateral) ,000 ,000 ,000
N 188 188 188 187
ng/m2 Ta Correlacion de Pearson ,955(**) 1 ,963(**) ,924(**)
Sig. (bilateral) ,000 ,000 ,000
N 188 188 188 187
ng/m2 HA  Correlacion de Pearson ,952(**) ,963(**) 1 ,925(**)
Sig. (bilateral) ,000 ,000 ,000
N 188 188 188 187
ng/m2Au Correlacion de Pearson ,927(*) ,924(**) ,925(**) 1
Sig. (bilateral) ,000 ,000 ,000
N 187 187 187 187

Tabla 5-5. **La correlacion es significativa al nivel 0,01 (bilateral).

En estudio comparativo de las muestras de Ta y Ti, (fig.44) se

aprecia que los valores estan contenidos entre las dos diagonales

proximas a la bisectriz lo que indica que aunque hay diferencias

significativas en la absorcion a favor del tantalio, se mantiene una

relacion entre las mismas, no esparciéndose valores fuera de las

coordenadas.
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Fig. 44. comparativa de la adsorcion de fibrinégeno en Tiy Ta
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Fig. 45. comparativa de adsorcion de fibrinégeno en Hay Ti
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Fig. 46. comparativa de Ha con Ta
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Fig. 47. comparativa de Au con Ti
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Fig. 48. comparativa entre Au y Ta
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Fig. 49. Comparativa de Au con Ha
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Del estudio comparativo de todos contra todos podemos apre-
ciar que cuando la comparacion es entre los biomateriales estudiados,
los resultados se encuentran dentro de las lineas paralelas del cuadro.
Cuando realizamos estudios comparativos con el control Au aprecia-
mos que un importante numero de datos que sale de los paralelismos,
lo que implica, las diferencias significativas entre la adsorcién de los

biomateriales empleados con el control de Au.

9750,00

9500,00

9250,00

ng/m2 Ti

9000,00

8750,00 %

T T T T
ngm2Ti ngm2Ta ngm2HA ngm2Au
ngm2

Figura 50. muestra la adsorcion final altas concentraciones de los 4 discos emplea-
dos

A concentraciones mayores (1000 ng/ml) final de proceso de
absorcion continua la tendencia en la disminucién en la frecuencia
vibracion del disco, pero no se parece haber cambios bruscos man-
teniéndose un aumento en la adsorcion casi paralelo entre los 3 ma-
teriales, pero con una diferencia significativa ente los tres y también

comparandolo con el registro base de los discos de Oro.
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En la que se aprecia que la adsorcion de fibrindgeno es bas-
tante superior en tantalio, seguido por el Ti, estando mas alejada la
adsorcion en Ha, y también podemos aprecias la escasa adhesion del

fibrindgeno a los discos controles de Au.

5.1.1 Adsorcion de fibrinogeno medido por AFM

Tras el paso de los discos por el Q-Sense estos fueron llevados
a Microscopia de Fuerza Atomica (AFM) para realizar un visualizado
de la adhesion de fibrinogeno a los mismos, y analizar los depositos

de proteina sobre la superficie de los mismos.

Fig. 51. Disco de Ha donde se muestran moleculas de fibronogeno depositadas
en su superficie

En la fig 51 se aprecia las proteinas depostidas en superficie de
Ha, no alterando su rugosidad.

145



Resultados

Fig. 52.
deposito de
fibrinogeno
sobre Ta,
donde se
aprecia la
molecula de
fibrinogeno
adherida a
la superficie
del disco
de Ta,
mostrando
su
rugosidad.

La comparacion de las imagenes obtenidas por AFM en los dis-

tintos materiales empleados. Se aprecio una alta rugosidad en las su-

perficies de los mismos sobre todo en Tiy Ta, Ha.

Los depositos de proteinas, sobre la superficie tenian un tama-

fo de alrededor de 0,2 a 0,3 um. las dimensiones tipicas encontradas

fueron de 1 x 1,8 ym y 0,1 um de altura, para los mas grandes y de

BFTT

Fig. 53. Adsorcion de moleculas
fibrinogeno en superficie de Ti
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0,7 x 0,7 um y 0,07um de altura en
las mas pequefias. Se aprecio que
las proteinas depositadas tienen
tendencia a depositarse lateralmen-
te es decir que forman colinas por
acumulacion de una o de una sobre
otra. Una vez que las proteinas se
han depositado en la superficie del

biomaterial, este aumenta su rugo-
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Mas especificamente en la fig 51, el AFM revela de echo la acu-

mulacion de moleculas de fibrinogeno

5.2 ADHESIVIDAD DE OSTOBLASTOS

5.2.1 Adhesion de osteoblastos a las superficies estudiadas

En el presente estudio, hemos analizado la utilizacion de la téc-
nica QCM-D, en la medicion de de la adhesion inicial de osteoblastos
linea Saos2, en superficies de distintos biomateriales Ti, Ta y Ha. Los
sensores de Ti, Ta, y Ha fueron equilibrados inicialmente en el sistema
QCM-D, con medio sin suero, para la obtencién de lineas base de Af
y AD, tras lo cual se realizo el paso de los osteoblastos cultivados con
la bomba peristaltica, sobre los distintos sensores del aparato QCM-D,
se realizaron medidas inmediatas de los cambios de frecuencia inicial
de 5 MHz, y de las frecuencias de sobretono empleadas (15, 25, 35
y 45 MHz), registrando el Sofware del sistema los cambios en la fre-

cuencia y en la disipacion, cada minuto.

Con posterioridad los cristales con los diferentes biomateriales
empleados fueron analizados por Microscopia Electrénica de Barrido
(SEM) para realizar confirmacion y cuantificacion de presencia de os-

teoblastos en los mismos.
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Fig. 54. Superficie de discos de titanio mostrando osteoblastos adheridos a su
superficie

Fig. 55. Superficie de Ta, con osteoblastos adheridos a su superficie
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Fig. 56. Superficie de disco de Ha, con osteoblastos adheridos a su superficie

5.2.2 Datos estadisticos de la adhesion de osteoblastos

Los datos cuantitativos de la adsorcion de los osteoblastos en
las diferentes superficies estudiadas, fueron analizados por el Soft-
ware del sistema Q-Sense y los datos proporcionados fueron analiza-

dos por el paquete estadistico SSPS 14.00

En los estudios estadisticos realizados sobre la adhesividad de
los osteoblastos, apreciamos que la estadistica descriptiva, los valo-
res obtenidos tiene una distribucién no gaussiana, por lo que toma-
mos la mediana como indice de tendencia central, y como indice de
dispersion, (como el tamafio de la muestra es mayor de 70), se tomo
el ma 68, o sea la diferencia entre el percentil 68 y el percentil 50 (me-
diana). Asi mismo informamos de los valores experimentales maximo

y minimo.
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Se observo que solamente seguian una distribuciéon normal los
estudios sobre Ha, en cambio el Ta y el Ti seguian una distribucion no

normal, verificandolo mediante el test de Kolmogorov- Smirnov.

Se realizaron correlaciones no paramétricas, al no ser muestras nor-

males, utilizando el coeficiente de correlacion de rango de Spearman.

Se muestran los datos estadisticos descriptivos del Af, que nos
indica la masa depositada de osteoblastos por adhesién a las distintas

superficies al final del experimento.

En los estudios comparativos sobre depositacion de osteoblas-
tos sobre los biomateriales empleados se utilizo el test de Friedman.
Realizando una comprobacion “a posteriori” utilizando el test de Wir-
coxon con penalizacién tipo Bonferroni, para ver si habia diferencias

estadisticamente significativa.

En la estadistica descriptiva, apreciamos, las diferencias de ad-
hesién entre las distintas superficies empleadas, si nos fijamos en la
mediana, el percentil ma68 y los valores maximo y minimo de absor-

cion de osteoblastos en las distintas superficies empleadas.
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TaGRO TiGRO HAGRO

N Validos 1691 1691 1691

Perdidos 1 1 1
Media 7,3214531 | 7,5206937 | 8,1013027
Error tip. de la media ,02470473 | ,00027959 | ,00137327
Mediana 7,5228297 | 7,5211812 | 8,1003211
Desv. tip. 1,0159021 | ,01149718 | ,05647128
Varianza 1,032 ,000 ,
Asimetria ,353 -,043 ,075
Error tip. de asimetria ,060 ,060 ,060
Curtosis -,398 -,345 -,302
Error tip. de curtosis ;119 , 119 ,(119
ma 68 ,224 , 005 ,028
Minimo 5,96568 7,49231 7,95647
Maximo 9,99297 7,55107 8,25168
Percentiles 2,5 6,0137927 | 7,4975842 | 7,9915733

68 7,7472607 | 7,5261408 | 8,1282004

97,5 9,6273484 | 7,5426450 | 8,2148990

Tabla 6-5. Estadistica descriptiva grosor de capa de osteoblastos adheridos

Si valoramos los valores extremos tanto maximo, como minimo
apreciamos que la adsorcion de osteoblastos en tantalio muestra una
mayor dispersiéon con valores entre 5,965 y 9,992 ng/cm?, obteniendo

el maximo valor entre las 3 superficies estudiadas.

Pero si utilizamos, la mediana y el percentil ma68, (dado que es
una distribucién no normal) apreciamos que deposito de osteoblastos

es superior en Ha, que en sus competidores.
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m valores
minimos de
adhesion

m Valores
maximos de
adhesion

Ha Gro o=
Ta Gro
Ti Gro

Fig. 57. Valores extremos de grosor en diferentes superficies empleadas

8,2
8.1

7.9
7.8
1.7
7,6
7.5
7.4
7.3
7.2

m Mediana

= Ma 68

Ha Grosor Ta Grosor Ti grosor

Fig. 58. Grosor de la capa de osteoblastos adheridos a diferentes superficies
mediana y percentil 68

En lo que respecta a la viscosidad de la capa adsorbida valo-
ramos disipacion AD, promovié por la humidificacién de los cristales
oscilantes, lo que nos indica la naturaleza no rigida, sino viscoelastica

de las células adheridas.

Revisando la estadistica descriptiva, apreciamos como en el
caso del grosor, una mayor dispersién de los datos obtenidos, cuando
se trata de las superficies de Tantalio, pero también se aprecio que
donde se aprecia un mayor aumento de la disipacion fue en las super-

ficies de Ha.
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TaVviS TiVIS HAVIS
N Validos 1691 1691 1691
Perdidos 1 1 1
Media 3,5615682 | 3,2162300 | 3,8441996
Error tip. de la media ,00048257 | ,00003975 | ,00006759
Mediana 3,5601985 3,2160197 | 3,8442003
Desv. tip. ,01984399 | ,00163472 | ,00277924
Asimetria ,485 ,046 ,000
Error tip. de asimetria ,060 ,060 ,060
Curtosis -,298 -,493 -,186
Error tip. de curtosis ,119 ,119 ,119
ma 68 ,010 ,001 ,001
Minimo 3,53006 3,21165 3,83683
Maximo 3,62000 3,22062 3,85154
Percentiles 2,5 3,5325430 | 3,2136102 | 3,8385508
68 3,5702075 | 3,2171925 | 3,8454550
97,5 3,6059605 | 3,2197821 | 3,8497990
Tabla 7-5. Estadistica descriptiva de las viscosidad de la capa de células absor-
vidas AD
3,9 e
3,8 =
3,7 .
3,6 e
3;5 S
3.4 .
3,3 __" ®m mediana
3,2 iy = Ma 68
3,1 o
3
2,9

Ti Vis

— -y

Fig. 59. Tabla de resultados AD en las diferentes superficies empleadas, valores

de la media y percentil 68
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Pruebas de normalidad

Kolmogorov-Smirnov(a)
Estadistico Gl Sig.
TaVIS ,070 1691 ,000
TaGRO ,184 1691 ,000
TiVIS ,071 1691 ,000
TiGRO ,041 1691 ,000
HAGRO ,017 1691 ,200(%)
HAVIS ,011 1691 ,200(%)

Tabla 8-5. Test de Kolmogosou-Sminov

* Este es un limite inferior de la significacion verdadera.
a Correccion de la significacion de Lilliefors

Como se observa en el cuadro anterior la aplicacion del test de
Kolmogorov-Smirnov al dar significativa la prueba (p<0,001) para el
grosor y la viscosidad en las superficies de Ti y Ta, significa que los
resultados correspondientes a estos biomateriales no se ajustan a una

distribucion gaussiana. No asi la Ha.

Si realizamos una correlacion del Af y AD para cada material
empleado en estudio, empleando diferentes frecuencias de oscilacion,
5, 15, 25, 45 MHz, apreciamos en Ta, cuando empleamos una alta
frecuencia en los sensores es cuando mas se aprecia el cambo en la
disipacién AD, con frecuencias de oscilacién menor se aprecia meno-
res diferencia en la disipacion en relacion con las propiedades visco-

elasticas de los osteoblastos adheridos.
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Fig. 60. Registro de variacion de Af y AD en superficie de Ta a diferentes frecuen-
cias de oscilacién D, 5 MHz., D, 15 MHz., D, 25 MHz., D, 35 MHz., y D, 45 MHz.

En lo que respecta a la adhesion de osteoblastos en Titanio si
comparamos la tabla de espesor depositado, con la diferencia de di-
sipacion provocada por la viscoelasticidad de la capa de osteoblastos
depositada. Apreciamos una mayor homogeneidad tanto en Af como
AD independientemente de la frecuencia de oscilacion empleada (Fi-

gura 61)
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Fig. 61. Registro de variacion de Af y AD en superficie de Ti a diferentes frecuen-
cias de oscilaciéon D, 5 MHz., D, 15 MHz., D, 25 MHz. D, 35 MHz, y D, 45 MHz.

Cuando empleamos Hidroxiapatita la grafica que relaciona el Af
con AD, se obtiene una graficas con diferentes datos en las frecuen-

cias extremas de oscilacién 45 MHz. (Figura 62)
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Fig. 62. Registro de variacion de Af y AD en superficie de Ti a diferentes frecuen-
cias de oscilacion D, 5 MHz., D,15 MHz., D, 25 MHz. D, 35 MHz, y D,45 MHz.

Para verificar si habia relacion de dependencia entre los distintos
valores en lo que respecta al grosor de la masa depositada de osteo-
blastos y las diferencias en la disipacion en relacion con las caracteris-
ticas viscoelasticas de la capa de osteoblastos adherida, se realizaron

correlaciones no paramétricas, dado que el Ti y el Ta, presentaban
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una curva no gaussiana de depositacion, calculando el coeficiente de
correlacion de rangos de Spearman, cuyos resultados exponemos en

las tablas siguientes.

Correlaciones no paramétricas

TaGRO TiGRO HAGRO
Rho de TaGRO Coeficiente de
Spearman correlacion 1,000 561(**) | -,118(*)
Sig. (bilateral
9-( ) ,000 ,000
N
1691 1691 1691
TiGRO Coeficiente de
correlacion 561(*) 1,000 | -,096(**)
Sig. (bilateral
9 ( ) ,000 . ,000
N
1691 1691 1691
HAGRO Coeficiente de
correlacion - 18(™) - 096(*) 1,000
Sig. (bilateral
9-( ) ,000 ,000
N
1691 1691 1691

Tabla 9-5. Correlaciones del grosor de la capa de osteoblastos adheridos

** La correlacion es significativa al nivel 0,01 (bilateral).

158



Resultados

Correlaciones

TaVIS TiVIS HAVIS
Rho de Spearman TaVIS  Coeficiente de
correlacion 1,000 ,282(**) -,045
Sig. (bilateral) 000 062
N 1691 1691 1691
TiVIS Coeficiente de
correlacion ,282(**) 1,000 | -,223(**)
Sig. (bilateral) 000 000
N 1691 1691 1691
HAVIS Coeficiente de
correlacion -,045 -,223(**) 1,000
Sig. (bilateral) 062 000
N 1691 1691 1691

Tabla 10-5. Correlaciones de la viscosidad de la capa de osteoblastos adheridos
a las superficies estudiadas

** La correlacion es significativa al nivel 0,01 (bilateral).

Correlaciones

TaVIS TaGRO
Rho de Spearman TaVvVIS Coeficiente de
correlacion 1,000 247 (%)
Sig. (bilateral) 000
b 1691 1691
TaGRO Coeficiente de
correlacion 247(*%) 1,000
Sig. (bilateral) 000 .
bt 1691 1691

Tabla 11-5. Correlacion de espesor-viscosidad de la capa de osteoblastos adhe-
ridos a tantalio

** La correlacion es significativa al nivel 0,01 (bilateral).
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Correlaciones

TiVIS TiGRO
Rho de Spearman TiVIS Coeficiente de
correlacion 1,000 ,426(*%)
Sig. (bilateral) _ 000
i 1691 1691
TiGRO Coeficiente de
correlacion JA426(%%) 1,000
Sig. (bilateral) 000 _
N 1691 1691

Tabla 12-5. Correlacion de grosor-viscosidad de la capa de osteoblastos adhe-
ridos a titanio

** La correlacion es significativa al nivel 0,01 (bilateral).

Correlaciones

HAGRO HAVIS

Rho de Spearman HAGRO  Coeficiente de .

correlacion 1,000 -056(")

Sig. (bilateral) _ 021

N 1691 1691

HAVIS Coeficiente de

correlacion -,056(*) 1,000

Sig. (bilateral) 021

b 1691 1691

Tabla 13-5. Correlacion de grosor-viscosidad de la capa de osteoblastos adhe-
ridos a hidroxiapatita

* La correlacion es significativa al nivel 0,05 (bilateral).

En los casos en que encontramos correlaciones significativas,
estimamos las ecuaciones de regresién, entre las variables, asi mis-
mo representamos las rectas correspondientes, con sus nubes de dis-

persion.
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Regresion
Resumen del modelo
Modelo R R cuadrado 3 cuadr_ado Err0|: tip. de L]
corregida estimacion
1 ,546(a) ,298 ,298 ,85118992
a Variables predictoras: (Constante), TIGRO
ANOVA(b)
Suma de Media .
Modelo cuadrados cuadratica F Sig.
1 Regresion 520,455 1 520,455 718,340 ,000(a)
Residual 1223,722 1689 , 7125
Total 1744,176 1690
a Variables predictoras: (Constante), TiGRO
b Variable dependiente: TaGRO
Coeficientes(a)
. . Intervalo de
Modelo Coefl(;len.tes no Coeﬁugntes t Sig. confianza para B
estandarizados estandarizados a1 95%

B Error tip. Beta ilr']ifr:riitgr sti[;?ail'ti?)r B Error tip.

1 (Constante) | -355,685 13,544 -26,261 ,000 | -382,250 | -329,120

TiIGRO 48,268 1,801 ,546 26,802 ,000 44,735 51,800

osteoblastos a titanio y tantalio

a Variable dependiente: TaGRO
y=ax+b

a Slope o pendiente de la recta 48,268
b ordenada en origen, intercept

TaGro=48,27xTiGro-355,68

Tabla 14-5. Coeficiente y regresion en el estudio comparativo de adhesiéon de
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Fig. 63.
Comparati-

10,00000—
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TaGRO
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Sqr =r2, coeficiente de determinacién, % de covariacion, el 30% de la

variacién de Ta en explicable por la variacion de Ti

Regresion
Resumen del modelo
Modelo R R cuadrado s cuadr'ado Error: tip. fj,e la
corregida estimacion
1 ,334(a) 112 111 ,01870779
a Variables predictoras: (Constante), TiVIS
ANOVA(b)
Suma de Media .
Modelo cuadrados gl cuadratica i Sig.
1 Regresion ,074 1 ,074 212,514  ,000(a)
Residual ,591 1689 ,000
Total ,665 1690

a Variables predictoras: (Constante), TiVIS
b Variable dependiente: TaVIS
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Coeficientes(a)
Intervalo d
Coeficientes no Coeficientes ) nlervao ¢
Modelo ) ) t Sig. confianza para B
estandarizados estandarizados
al 95%
i Limite Limite .
B Error tip. Beta o . B Error tip.
inferior superior
1 (Constante) | -9,490 ,895 -10,600 ,000 | -11,246 1,734
TiVIS 4,058 278 ,334 14,578 ,000 3,512 4,604

Tabla 15-5. Coeficiente y regresion en el estudio comparativo de viscosidad
entre tantalio y titanio

a Variable dependiente: TaVIS

TaVvIs

3,62000-]

3,60000—

3,58000

3,56000-]

3,54000

3,52000

T T
3,21000 3,21200

3,21‘600
TiVIS

T
3,21400

T
3,21800

T
3,22000

T
3,22200

Fig. 64. Comparativa de viscosidad de la capa de osteoblastos adheridos en
titanio y tantalio
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Regresion
Resumen del modelo
Modelo R R cuadrado B cuadr_ado Erron: s fj,e 2
corregida estimacion
1 ,139(a) ,019 ,019 ,01965798

a Variables predictoras: (Constante), TaGRO

ANOVA(b)
Suma de Media .
LR EE cuadrados gl cuadratica i Sig.
Regresion ,013 1 ,013 33,133  ,000(a)
1 Residual ,653 1689 ,000
Total ,665 1690
a Variables predictoras: (Constante), TaGRO
b Variable dependiente: TaVIS
Coeficientes(a)
Coeficientes no Coeficientes [MEEBEE
Modelo . : t Sig. confianza para B
estandarizados estandarizados
al 95%
B Error tip. Beta _Limi_t € Limit.e B Er’ror
inferior | superior tip.
1 (Constante) 3,542 ,003 1017,972 ,000 | 3,535 3,549
TaGRO ,003 ,000 139 5,756 ,000 ,002 ,004

Tabla 16-5. Coeficiente y regresion en el estudio comparativo del grosor y la
viscosidad en la capa de osteoblastos adheridos en tantalio

a Variable dependiente: TaVIS
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3,62000-
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TaGRO

Fig. 65. Comparativa de grosor y viscosidad en la capa de osteoblastos adheri-
dos en tantalio

Regresion
Resumen del modelo
Modelo R R cuadrado = cuadr.ado Error: e fj,e e
corregida estimacion
1 ,401(a) ,161 ,160 ,00149803
a Variables predictoras: (Constante), TiIGRO
ANOVA(b)
Suma de Media .
Ll cuadrados g cuadratica 7 Sig.
Regresion ,001 1 ,001 323,479 ,000(a)
1 Residual ,004 1689 ,000
Total ,005 1690

a Variables predictoras: (Constante), TIGRO
b Variable dependiente: TiVIS
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Coeficientes(a)
Vsl Coeficientes no Coeficientes ¢ Si Intervalo de confianza
estandarizados estandarizados 9. para B al 95%
B Error tip. Beta .lel.t € lelt.e B Error tip.
inferior | superior
1 (Constante) | 2,788 ,024 116,943 ,000 2,741 2,834
TiIGRO ,057 ,003 401 17,986 ,000 ,051 ,063

Tabla 17-5. Coeficiente y regresion en el estudiocomparativo de grosor y visco-
sidad de la capa de osteoblastos adheridos en titanio

a Variable dependiente: TiVIS

3,22200

3,22000

3,21800

3,21600—

TiVIS

3,214004

3,212004 Sqrlineal = 0,161

3,21000 T T T T
7,50000 7,52000 7,54000 7,56000

TiGRO

Fig. 66. Comparativa de grosor y viscosidad de la capa de osteoblastos adheri-
dos en titanio
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5.2.3 Pruebas de contraste de hipotesis

Para verificar si habia diferencias significativas entres las distin-
tas series de valores, dado que estos en su mayoria seguian una distri-
bucién no gaussiana, y se trataba de muestras relacionadas, se aplico
el test de Friedman, con comprobacion “a posteriori” utilizando el test

de Wilcoxon de rangos signados con penalizacion tipo Bonferroni.

De esta forma en la comparacion de todas contra todas, emplea-
mos la prueba de Friedman, en su primera parte valora diferencias en-
tre algun grupo, (si no las hay termina el problema), si las hay el test de
Friedman no da mas de si. Si da significativo realizados comprobacién
a posteriori, y contemplamos, comprobacion de todos contra todos, o

todos contra una referencia, en nuestro caso todos contra todos.

Prueba de Friedman Estadisticos de contraste(a)
Rango N 1691
promedio
Chi-cuadrado 1907,171
TaGRO 1,64
Gl 2
TiGRO 1,49
HAGRO 2,86 Sig. asintot. ,000
a Prueba de Friedman
Rangos Estadisticos de contraste(a)
Rango N 1691
promedio
Chi-cuadrado 3382,000
TaVvis 2,00
Gl 2
TiVIS 1,00
HAV IS 3.00 Sig. asintot. ,000

a Prueba de Friedman

Tabla 18-5. Pruebas de contraste de hipétesis
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5.2.4 Prueba de los rangos con signo de Wilcoxon

Rangos
N Rango Suma de
promedio rangos

TiVIS — TaVIS Rangos negativos 1691(a) 846,00 | 1430586,00
Rangos positivos 0(b) ,00 ,00
Empates 0(c)
Total 1691

HAVIS — TaVIS Rangos negativos 0(d) ,00 ,00
Rangos positivos 1691(e) 846,00 | 1430586,00
Empates 0(f)
Total 1691

HAVIS - TiVIS Rangos negativos 0(g) ,00 ,00
Rangos positivos 1691(h) 846,00 | 1430586,00
Empates 0(i)
Total 1691

TiGRO — TaGRO Rangos negativos 856(j) 746,37 638889,00
Rangos positivos 835(k) 948,14 791697,00
Empates 0(l)
Total 1691

HAGRO — TaGRO Rangos negativos 232(m) 768,49 178289,00
Rangos positivos 1459(n) 858,33 | 1252297,00
Empates 0(o)
Total 1691

HAGRO - TiGRO  Rangos negativos 0(p) ,00 ,00
Rangos positivos 1691(q) 846,00 | 1430586,00
Empates 0(r)
Total 1691

Estadisticos de contraste(c)

Tabla 19-5. Test de Wilcoson de rangos signados (descriptivo)
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HAGRO | HAGRO
TaGRO | TiGRO

Z -26,740(b) | -35,618(b)

Sig. asintot.

(bilateral) ,000 ,000

Tabla 20-5. Resumen final del test de Wilcoxon de rangos signados
a Basado en los rangos positivos.
b Basado en los rangos negativos.

¢ Prueba de los rangos con signo de Wilcoxon
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6. DISCUSION

6.1 ABSORCION DE FIBRINOGENO

6.1.1 Proceso de adsorcion de fibrinégeno a biomateriales

Las primeras reacciones de un organismo ante la implantacion
de un biomaterial incluyen agresion (injury), interacciones entre la san-
gre y el biomaterial, formacion de una matriz provisional, inflamacion
aguda, inflamacion crénica, desarrollo de un tejido de granulacion, re-
accién a cuerpo extrafo y desarrollo de una fibrosis o una capsula

fibrosa®!

En el inicio del proceso de implantacién de un biomaterial las in-
teracciones sangre-material comienzan con adsorcion de proteinas de
la sangre a la superficie del biomaterial desarrollandose asi una matriz
transitoria y provisional, basada en componentes sanguineos alrede-
dor del material. La matriz provisional es el trombo inicial que cubre la
interfaz tejido biomaterial. Obviamente la adsorcion de proteinas y so-
bre todo el fibrindgeno entran a formar esta matriz inicial, lo que esta
intimamente ligado a los mecanismos de respuesta del organismo ha-
cia el material implantado. La agresion al tejido conectivo vasculariza-
do, no solo inicia la respuesta inflamatoria, sino que también guia la
formacion del coagulo activando los sistemas intrinseco y extrinseco

de coagulacién, asi como el sistema complemento y el sistema de
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fibrindlisis, el sistema de generacion de kinina y la agregacion plaque-
taria. Este es el motivo por lo que la adsorcién del fibrinbgeno en la
superficie de biomateriales es importante para la valoracion de su bio-
compatibilidad. Siendo en ocasiones muy interesante su adhesion a
las superficies de biomateriales para la integraciéon del implante como
es el caso de los biomateriales empleados en Cirugia Ortopédica y en
Odontologia. En cambio su Adhesion a otros biomateriales como son
las protesis valvulares y protesis vasculares puede ser negativa en lo

que respecta a facilitacion de procesos tromboticos en las mismas.

Como comentamos anteriormente los biomateriales y disposi-
tivos médicos, tras ser implantados de forma inmediata y de forma
espontanea sufren una adhesion de una capa de proteinas del orga-
nismo anfitrion previamente a que las células de mencionado organis-
mo interaccionan con él. Esto tiene una alta probabilidad, que el tipo,
nivel y la conformacion de la superficie de las proteinas adsorbidas
juegan un papel determinante en la reaccién del huésped hacia el
implante "2 A la inversa, la conformacion de esta superficie de protei-
nas adsorbidas son dependientes de las propiedades de la superficie
del biomaterial, y a su vez dictaran la adhesion y el comportamiento
de células especialmente monocitos, macréfagos que se han fijado a

estas superficies recubiertas de proteinas.

La interacciéon de las proteinas adsorbidas con los receptores
presentes en las poblaciones de células inflamatorias, constituye el
sistema de reconocimiento del sistema inmunitario para biomateriales
implantados y dispositivos médicos. La presencia de proteinas adsor-
bidas tales como albumina, fibrindégeno, factores del complemento, fi-

bronectina, vitronectina, y globulinas, modulan las interacciones de de
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las células inflamatorias y pueden inducir respuestas de aceptacién o
de rechazo'®®* Como se indico anteriormente estas proteinas adsorbi-
das por las superficies del biomaterial también pueden desprenderse

de forma espontanea o por interacciones de otras proteinas o células.

6.1.2 Absorcion de fibrinégeno a los distintos biomateriales em-

pleados en este estudio

Llama la atencion que a bajas concentraciones (0,33 ng/ml) la
adhesion de fibrindgeno registrada por el QCM-D es mas baja en el
tantalio, con respecto al titanio y la hidroxiapatita, siendo incluso se-
mejante al grupo control con oro, pero cuando empleamos concentra-
ciones mas altas (1000 ng/ml) de fibrinbgeno apreciamos que la adhe-
sion en Au es significativamente mas baja que en Ha, Ti y Ta. Siendo
significativamente mas alta en Ta, que en Ti y aun mas que en Ha. en
los estudios estadisticos comparativos entre todos contra todos, rea-
lizando el Test de Student, con la penalizaciéon de Bonferroni pudimos

apreciar las diferencias antes sefialadas.

Si consideramos las variables tiempo y concentracion de fibrino-
geno empleado, como dijimos antes llama la atencion que el tantalio
fue el material que mas biocompatibilidad demostré, al ser donde mas
cantidad de fibrindgeno se deposito al final del experimento, con una
diferencia significativa con los otros biomateriales estudiados como se
demostré en estudios estadisticos realizados. Pero llamo la atencién
que a bajas concentraciones de fibrindgeno 0,33 ng/ml, su adsorcion
en Tantalio era inferior a la observada en sus competidores el Tiy la
Ha, pensamos que esto sea debido a factores que pueden influir en la

adhesion de proteinas a biomateriales como son la carga iénica de la
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superficie, la topografia, la hidrofobicidad, los enlaces isoeléctricos de
las proteinas, y pensamos que estas circunstancias pudieron variar en

el tantalio tras una primera depositacion.

Es por lo que debemos de tener en cuenta que las capas de
fibrindgeno depositadas y el estado desnaturalizacion del fibrindgeno
en diferentes materiales depende de numerosos factores que incluyen,
las propiedades de la superficie de estos, la concentracion, las condi-

ciones de flujo temperatura y tiempo de adsorcién'4

También debemos de tener en cuenta que proteinas adsorbidas
pueden desprenderse de la superficie a la que se adhirieron rapida-
mente por el efecto Vroman y estas variaciones tiempo dependientes,
del tipo y nivel de proteinas asi como de las células que se encuen-
tran junto a los biomateriales e influyen en los acontecimientos que se
desarrollan “in vivo” durante el proceso de adhesion de proteinas a

biomateriales’e®.

A altas concentraciones 1 mg/ml y al final del proceso de adhe-
sion del fibrinbgeno a las distintas superficies empleadas, se aprecio
un mayor deposito en los discos de Ta incluso mayor que en Ti, lo que
nos indica su mayor biocompatibilidad, situacion reflejada también es-

tudios de otros autores'®.
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Fig. 67. Comparativa de adsorcion de fibrinogeno

6.1.3 Influencia de la superficie del material en la adsorcién del
fibrinégeno

Diferentes estudios han demostrado que la respuesta bioldgica
de un material asi como su biocompatiblidad, depende de una manera
importante de las interacciones que ocurren en su superficie, cuando
éste entra en contacto con sustancias bioldgicas. Las caracteristicas
de la superficie del implante tales como la carga eléctrica, la composi-
cion quimica en lo que respecta a radicales de superficie, asi como la
topografia de misma influyen en la respuesta biolégica del huesped'®”
Es bien sabido que la quimica y la topografia de la superficie son dos
de los mas importantes factores que influyen en las reacciones biolo-
gicas de los biomateriales'® La composicion quimica de los biomate-
riales tiene una gran importancia durante el proceso de adsorcion de
moléculas o células, es bien sabido que las proteinas tienden a absor-
berse con mas facilidad sobre superficies que permiten la humedad,

comparandolas con las superficies hidrofobicas'®® 170
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También ha sido demostrado por distintos autores'" 72168 |g in-
fluencia de la rugosidad o del relieve de la capa en la adhesion de
sustancias bioldgicas a las mismas. Los efectos de la rugosidad de la
superficie de biomateriales sobre la adsorcién de polimeros ha sido
estudiada con importantes detalles tedricos, pero existen pocas publi-

caciones de trabajos experimentales con los mismos'’.

Las proteinas sin embargo tienen una estructura terciaria defini-
da, y tienden a formar capas menos densas, comparadas con las ca-
pas formadas por polimeros simples. A esto se debe que los estudios
de investigacién sobre adsorcion de polimeros en superficies rugosas,
no es aplicable a los estudios de adhesion de proteinas en superficies

de biomateriales'’4.

En nuestro estudio se aprecia también una mayor adsorcion del
fibrindbgeno en los discos de Tay Ti y Ha que presentaron importantes
diferencias en lo que respecta a la rugosidad de su superficie con los

discos de Au.

Asi los discos de Ta utilizados en nuestro estudio presentaban
una rugosidad en su superficie medida por AFM entre 2.0y 71,2 um,
Fig.68.
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Z: 14.3nm

Fig. 68. Imagen de AFM de discos de Ta utilizados en el estudio

Asi mismo los discos de Ti presentaban una rugosidad impor-

tante medida por AFM, vario entre 1,9 y 90,5 nm Fig. 69

Fig. 69. Imagen de AFM de discos de Ti utilizados en el estudio
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Los discos de Ha utilizados en este estudio mostraron una rugo-

sidad semejante (20-65 um) que los de Tiy Ta Fig. 70

En un estudio realizados por Rechendorff'”® sobre la influencia
de la rugosidad de la superficie de tantalio, en la adsorcion de protei-
nas los autores utilizando QCM-D vy elipsometria, que la adhesion de
fibrinbgeno en muestras de Ta la saturacién de las mismas se incre-
mentaba un 70% cuando se incrementaba la rugosidad de 2,0 a 32,9
nm. este efecto fue apreciable dado que con ese cambio de rugosidad
el area de superficie se incremento en (~20%). En contraste el relativo
aumento de la adsorcién de albumina sérica hace que su captacion sea
mas intima a los incrementos en el aumento del area de superficie Es-
tudios con SM simuladores mostraron que incrementos en la adsorcion
de fibrinégeno pueden ser explicados teniendo en cuenta la anisotropia
de las proteinas. Los cambios de rugosidad aumentan los pentameros

que sujetan a una proteina sobre una determinada superficie.

Y: 5.0pm

Fig. 70. Superficie de Ha medida por AFM
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La adsorcion de mondmeros experimenta un importante incre-
mento en la cantidad adsorbida, comparandola con el incremento de
la cantidad adsorbida de albumina sérica durante su captacion. Esta
observacion es probablemente debida a los efectos de relajacion post-
adsorcion en la albumina sérica. Estos resultados son importantes, y
explican las bases conceptuales de la interpretacion de las mediciones
en la adsorcion de proteinas en superficies con rugosidad y aclaran
que la rugosidad en escala manométrica tiene un significativo impacto
en la adsorcién de proteinas, por lo tanto la rugosidad es un parametro

importante en el disefio de biomateriales.

6.1.4 Propiedades Mecanicas de la capa de proteinas adsorbida

Los datos del QCM-D, pueden ser utilizados en el estudio del
espesor de la capa adsorbida y estimar de alguna manera su densi-

dad, diferenciando entre las proteinas y el agua adsorbido.

En situaciones con moderada humedad ambiente las capas
adsorbidas pueden ser lo suficientemente rigidas que la ecuacién de
Sauerbrey puede ser utilizada para la estimacién de los parametros
fisicos del sistema, como ha sido en nuestro caso, por las condiciones
fisicas que aplicamos en el proceso de adsorcion del fibrindgeno en

nuestro laboratorio.

Sin embargo en ambientes muy humedas, la respuesta de disi-
pacion nos puede indicar que las capas adsorbidas, pueden ser mucho
menos rigidas y algo pegajosas; y parece probable que la humedad
plastifique los materiales produciendo una capa visco elastica. En es-
tos casos para estimar las propiedades fisicas de la capa de proteinas,

se puede emplear el modelo visco elastico. Este algoritmo se basa en
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el modelo de Voight-Voinova'?. Las bases y variables de este modelo
estan incluidas en el Software del aparato QCM-D, de tal manera que
el rendimiento del tratamiento matematico de los datos tomados, nos
son dados en funcién de las propiedades fisicas de la muestra (visco-

sidad, modulo de elasticidad, densidad).

Las respuestas dadas por el software del sistema QCM-D nos
producen resultados en de las propiedades fisicas (viscosidad, den-
sidad etc.) en lo que respecta al espesor de la capa adherida y la

frecuencia de oscilacion.

6.2 ADHESION DE OSTEOBLASTOS

6.2.1 Monitorizaciéon del proceso de adhesion de osteoblastos

La técnica QCM-D, nos ha permitido monitorizar el proceso de
adhesion de osteoblastos, a las distintas superficies de los biomateria-
les estudiados, gracias a las medidas en tempo real de la masa adhe-
rida y la visco elasticidad a través de cambios en la frecuencia y en la
energia de disipacién durante el proceso de adhesién celular, hacien-
do posible el estudio morfoldgico y de cambios cito-esqueléticos en la

superficie adherente de los osteoblastos, de una forma no invasiva.

Nuestros estudios nos han permitido valorar la adhesion de os-
teoblastos a las superficies estudiadas realizando analisis en tiempo
real, realizando los estudios “in vitro”. Pero no hemos podido repro-
ducir la situacion exacta, de cuando se implanta un biomaterial en un
organismo, dado que esta ampliamente demostrado que en mencio-
nado proceso también intervienen proteinas que se encuentran en el

espacio extracelular. Es bien conocido que la conducta de las células
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sobre las superficies de los biomateriales es modulada, por la con-
centracion, composiciéon y conformacién de proteinas de la matriz ex-
tracelular'”®. Pero también es bien sabido, que esta circunstancia se
dara siempre que realicemos estudios “in Vitro”. También debemos de
tener en cuenta que estan reconocidas secuencias pectidicas especi-
ficas, en proteinas de la matriz extracelular tales como la fibronectina,
la vitronectina, el fibrinbgeno mediante las cuales se puede iniciar la
adhesion inicial de las células a los biomateriales'?, que en estudios in
vitro por problemas de modulacién de las mimas no podemos emplear,
dado que nunca se daran las mimas situaciones e influencias de la

matriz extracelular en estudios “in vitro” e “in vivo”.

6.2.2 Adhesion de osteoblastos a Tantalio

En estos ultimos afios el tantalio ha generado, un gran interés
y ha aumentado considerablemente su utilizacion en implantes utili-
zados en Cirugia Ortopedica'®'7%'8  E| Tantalo poroso (Trabecular
Metal'™) ha demostrado ventajas sobre otros biomateriales convencio-
nales usados en Cirugia Ortopédica debido a su uniformidad, conti-
nuidad estructural, su resistencia, su baja rigidez, alta porosidad, y un
coeficiente de friccidn alto'. En estudios pre clinicos, las construccio-
nes con tantalio poroso han demostrado ser un excelente andamio,
que permite crecimiento 6seo a través de él, con unas buenas propie-
dades mecanicas'®?, y actualmente ha incrementado su uso para una
gran variedad de aplicaciones en la implantologia ésea'®. Por ejemplo
han sido comunicados excelentes resultados con la utilizaciéon de cu-
pulas acetabulares no cementadas de tantalio poroso en cirugia de re-

vision de artroplastia de cadera, mostrando una aposicion 0sea exce-
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lente, gran osteointegracion y muy buenos resultados clinicos a medio
plazo'8. Las propiedades osteocunductivas del tantalio poroso puede
aportar importantes beneficios en artroplastias. En un modelo canino
de artroplastia de rodilla, los insertos de tantalio poroso han reportado
mas beneficios en lo que es la prevencion de migracién de particulas
de polietileno del espacio articular hacia el hueso, lo que sugiere que
este material puede asegurar un retraso en las osteolisis periprotesi-

cas inducidas por la llamada enfermedad de las particulas'®.-

A pesar de la exitosa utilizacién del tantalio en Cirugia Ortopé-
dica, no hay muchos trabajos de investigacion de la interaccion de
osteoblastos humanos con este material. La presencia, en vivo de
multiples tipos de células que pueden interaccionar cuando se realiza
un implante, oscurece las caracteristicas de la interaccién de los oste-

oblastos con este material per se'®.

En este estudio no hemos podido utilizar tantalio poroso, debi-
do a que los discos AT.-Cut del sistema Q-Sense por las caracteristi-
cas del sistema no permiten en el momento actual un material poroso,
dado que aumentaria el calibre y grosor de los mismos y habria que
tener en cuenta también que el tantalio poroso lleva un esqueleto de
carbon vitreo, lo que tendria que ser considerado a la hora de valorar
la frecuencia del oscilacion del disco Q-Sense, por lo que nuestros es-
tudios se realizaron sobre una capa de tantalio solido, eso si se valoro

la rugosidad de la misma medida por AFM.

En nuestro estudio sobre la adhesion de osteoblastos a Ta s6-
lido valoramos la adhesion de osteoblastos a la superficie del disco.
En lo que respecta a la capa de células adheridas a las superficie es

medido en relacién al Af, podemos apreciar (Fig.72) que en el tantalio
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se obtuvo una importante dispersion de los datos encontrandose con
este biomaterial los valores maximos y minimos de adsorcién en nues-

tro estudio.

Fig. 71. Superficie de discos de TA medido por AFM
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Fig. 72. Grosor de la capa de osteoblastos adheridos a las superficies analiza-
das Ti, Ta, y Ha.
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Pensamos que esta dispersion de los resultados, en lo que res-
pecta a la capa de osteoblastos adsorbidos en la superficie de tantalio
pudiera estar en relacién con la rugosidad de la superficie de este
biomaterial’® y posiblemente con el tiempo de contacto de la solucion

de osteoblastos con el biomaterial.

En lo que respecta a la mediana, y el Ma 68, como valores esta-
disticos mas importantes en este estudio de la adsorcion de osteoblas-
tos en tantalio apreciamos que la adsorcion es inferior a la obtenida

con Ha, y semejante al titanio.

En cuanto a la medicion de la disipacién, la cual nos da una
informacion cualitativa acerca de las propiedades visco elasticas de
la capa de osteoblastos adsorbida. También tenemos que tener en
cuenta, que el factor de disipacion es la suma de la energia disipada
por todos los mecanismos del sistema de oscilacion. El incremento en
la energia de disipacion es proporcional a la raiz del producto de la
viscosidad y la densidad. Si la capa adsorbida es rigida se obtendran
AD bajos y si es muy visco elastica se obtendran valores mas altos.
En nuestro estudio se aprecio que la adhesion de osteoblastos se
realizo con un importante grado de humedad y se observé que la vis-
coelastidad de los osteoblastos adheridos fue alta en las 3 superficies
estudiadas, siendo en Tantalio superior al Titanio, pero inferior a la de

Hidroxiapatita
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Fig. 73. AD en la capa de osteoblastos adheridos a las distintas superficies es-
tudiadas Ta, Ti y Ha.

Hemos encontrado, en la revision bibliografica realizada, pocos
estudios que compara la adhesion de osteoblastos humanos en su-

perficies porosas y solidas de tantalio®.187,

En el trabajo de Welldon'® se realiza un estudio comparativo del
crecimiento de osteoblastos cultivados en superficie solida de Ta, con
tantalio poroso (tabecular metal ™), realizando en mencionado estudio
cultivo de osteoblastos en tantalio poroso, tantalio solido y cultivo plas-
tico, valoraron la maduracion celular, mediante la produccion de fosfa-
tasa alcalina y anticuerpos monoclonales STRO-1, apreciando que al
dia 14 de cultivo se observo un incremento en la fosfatasa alcalina y
una disminucion el STRO-1 en los osteoblastos cultivados en tantalio
poroso, comparados con los que se cultivaron en tantalio sélido, tam-

bién los autores mostraron que al dia 42 de cultivo, la mineralizacion
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fue superior en los osteoblastos cultivados en tantalio poroso, que en
osteoblastos cultivados en Ta solido, aunque manifiestan que este au-
mento de la mineralizaciéon puede estar en relacion con el aumento
de la poblacién de osteoblastos, que se observo en el tantalio poro-
s0, mas que en un aumento de la mineralizacion de los osteoblastos
“per se”. También en este estudio los autores apreciaron una superior
expresion genética de los osteoblastos cultivados en tantalio poroso
en lo que respecta a la produccién de osteocalcina, osteopontina, sia-
loproteina 6sea y colageno tipo |, apreciado una expresion sustrato
dependiente de los mismos. Los autores concluyen que los resultados
de su estudio, en lo que respecta a la interaccién de los osteoblastos
con el tantalio poroso comparado con el tantalio sélido, el poroso esta
en consonancia con los modelos pre clinicos, que muestren un exube-
rante crecimiento 6seo en este biomaterial, asi mismo concluyen que
el tantalio poroso demuestra ser un buen sustrato, para el crecimiento,
diferenciacion y expresion funcional de los osteoblastos, consiguiendo
mejores resultados que con el tantalio solido o con el control en cul-
tivo plastico. Por lo que consideran al tantalio poroso un biomaterial
exitoso para su uso clinico en implantologia ésea, tanto en Cirugia

Ortopédica como en Implantologia Dental.

Asumiendo que nuestro estudio se realizé en tantalio solido, pu-
dimos apreciar tanto por los datos suministrados por el sistema QCM-D,
como en las pruebas de imagen realizadas, que los osteoblastos se
adhirieron de una forma importante y estadisticamente significativa a
este material, apreciando la existencia de una importante relacién en
lo que respecta a la rugosidad del mismo, con la capacidad de adha-

sién de los mismos..
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6.2.3 Adhesion de osteoblastos a titanio

En los ultimos afios ha aumentado considerablemente la utili-
zacion de titanio o de sus aleaciones en aplicaciones biomédicas. El
titanio es, en el momento actual, practicamente el biomaterial metalico
mas utilizado en el cuerpo humano, sobre todo en implantologia dental,
6sea y en campo cardiovascular; en la fabricacion de aparatos e im-
plantes tales como implantes dentales, prétesis articulares, sistemas
de osteosintesis, implantes en cirugia espinal, asi como en valvulas

cardiacas y marcapasos.

Sus propiedades de masa y de superficie tienen ventajas com-
parados con otros metales empleados en implantologia: en particular,
un relativo bajo modulo de elasticidad, una alta consistencia, una re-
sistencia a la fatiga, una excelente resistencia a la corrosién, una fun-

cion bioldgica superior y que apenas induce reacciones inmunoldgicas.
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Es por lo que es, uno de los biomateriales mas importantes en lo que
respecta a utilizacion y buenos resultados obtenidos con los implantes

de titanio.

Diversos datos clinicos sugieren que modificaciones en la su-
perficie de los implantes de titanio y cambios en sus propiedades jue-

gan un papel importante en el éxito del implante®®,

Es bien conocido que la superficie quimica y su topografia son
dos de los mas importantes factores que influyen en las reacciones

biolégicas.

En un intento de investigar la relacion entre la superficie del im-
plante y su éxito clinico, ha sido demostrado que cuando contacta con
fluidos del cuerpo humano, la superficie del implante y la vecindad su-
fren cambios dinamicos causados por una rapidas interacciones ioni-
cas, moleculares y finalmente celulares: la formaciéon de una capa de
oxido en la superficie de titanio puede afectar su interaccién con fluidos
y tejidos que se encuentran alrededor del implante. Se ha demostrado
que la energia de la superficie y las modificaciones quimicas de la capa
de oxido tiene su importancia en los efectos bioldgicos, de los implan-
tes de titanio'®. Sin embargo, su microestructura y la rugosidad de su
superficie generalmente influye en la humidificacién dinamica de la su-
perficie del implante durante el contacto inicial con el huésped. Las pro-
teinas tienden a adsorberse en el lado donde la superficie esta menos
humeda comparandola con las superficies hidrofilica. Esto influira en la
respuesta bioldgica inicial de la adsorcion de las proteinas del plasma,

la expresion de las proteinas del hueso y la respuesta celular'®® 91,

Se ha demostrado que una inadecuada unién del material im-

plantado con el hueso, provoca una desestabilizacion del implante,
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inhibiendo los tejidos reparadores y la regeneracién 6sea de su alre-
dedor, dificultando su adhesién y facilitando la aparicién de posibles
procesos infecciosos'®?. Consecuentemente la adhesién de las células
sobre las superficies del biomaterial “in vitro” es rigurosa y refleja la
relativa biocompatibilidad del material implantado y debe de ser critica
en la seleccion de biomateriales para que puedan demostrar una opti-

ma biocompatibilidad “in vivo”.

La adhesion, la propagacion y la migracion de las células es re-
gulada por el citoesqueleto, incluyendo los filamentos de actina, y esta
favorecida por la adhesion de proteinas a la membrana plasmatica de

la célula.

En nuestro estudio utilizamos discos de titanio (QSX 310 Q-Sen-
se AB, Gothenburg Sweden), en el estudio de su rugosidad medido
por AFM presentaban una rugosidad que varié entre 1,9 y 90,5 nm,
mencionada rugosidad fue mayor que la apreciada en los discos de Ta

y Ha.

Fig. 75. rugosidad de disco de titanio del disco QSX 310 Q-Sense AB
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En lo que respecta a la adhesion de osteoblastos en nuestro es-
tudio, apreciamos que el titanio fue el biomaterial mas homogéneo en
lo que respecta a la estadistica de depositacion de osteoblastos con
muy escasa variacion en los valores maximos y minimos de deposi-
tacion 7,49231 y 7,55107, respecto a la media de adsorcién de osteo-
blastos 7,5206937 fue semejante al tantalio (Ta 7,5228297) y en lo que
respecta al percentil Ma 68 también los resultados fueron semejantes
al tantalio 7,52611408 (Ta 7,7472607) y también con la mediana.
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Fig. 76. Comparativa de grosor y viscosidad de la comparativa de osteoblastos
en titanio a distintas frecuencias de resonancia
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Si valoramos la viscoelasticidad de la capa de osteoblastos ad-
sorbida, medida por el AD, si que apreciamos que es inferior al tanta-
lio y a la hidroxiapatita, esto en nuestra opinidn esta en relacién con
hidrofobicidad del titanio, indicandonos que la capa de osteoblastos
adsorbida es mas rigida si valoramos la grafica que relaciona la fre-

cuencia y la disipacion.

Por lo tanto en nuestro estudio en el que se valoré la adsorcion
de osteoblastos a diferentes superficies podemos considerar al titanio
como el “Gold Estandar”, en parte porque es el biomaterial mas expe-
rimentado en la implantologia 6sea de los 3 utilizados en este estudio
y porque en los datos obtenidos en este estudio fue el que mostré mas

homogeneidad, durante el proceso de adsorcion.

Respecto a la influencia de su rugosidad y a la composicion qui-
mica de su superficie en lo que respecta a las aleaciones de titanio, en
nuestro estudio utilizamos el llamado titanio comercialmente puro, que
es el que montan en los cristales AT-cut que adquirimos para la reali-
zacion de nuestro experimento y son los unicos que estan disponibles

comercialmente para el sistema QCM-D.

Realizamos al
final del proceso un
estudio de imagen
de los osteoblastos
adheridos a la super-

ficie de titanio.

Fig. 76. Osteoblastos
adheridos a la
superficie de discos de
titanio. Imagen SEM
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La mayoria de los estudios clasicos han demostrado la influen-
cia de la rugosidad del titanio en su capacidad de osteointegracion
192193 pero también hay estudios recientes que indican que la rugosi-
dad del titanio, no ha influido en la adhesién de osteoblastos, ni en
la viabilidad de los mismos, una vez adheridos'™'. En estos trabajos
ultimos, los autores realizaron un estudio de la adsorcién de proteinas,
crecimiento celular, y viabilidad de las células, sembrando osteoblas-
tos en superficies de titanio con distinta rugosidades, y en medio de
cultivo (DMEM con 10% de FBS) y afiadiendo albumina y fibrindgeno,
tras 1,4 y 7 dias los osteoblastos fueron despegados de las distintas
superficies y luego contados, realizando asi mismo un estudio de la
viabilidad de los osteoblastos mediante conversion mitocondrial. En
sus conclusiones los autores manifiestan que la rugosidad de la super-
ficie tuvo escaso efecto en la adsorcion de proteinas, ni en la conducta

de crecimiento celular.

Un estudio posterior de Li y col.'® utilizaron nuestra misma linea
celular Saos-2, con 3 distintas aleaciones de titanio y con diferentes
rugosidades. En su estudio comprobaron que los osteoblastos se ad-
hirieron peor a las superficies rugosas del HF-Ti, que a las superficies
lisas de N-Ti o de P-Ti. Considerando en otras palabras que el relieve
de la superficie influyd poco en la propagacion, y en la migracion de
osteoblastos. Los datos de este estudio indican que los osteoblastos
de la linea Saos-2 se propagaron peor en superficies rugosas que en
lisas, pero otros autores publicaron resultados contrarios con mayor
adhesién a superficies rugosas'®. Los autores muestran que la pro-
pagacion y la migracion de los osteoblastos disminuye en superficies
rugosas de titanio, apreciando una débil adhesion local y una organi-

zacion pobre de los filamentos de actina en las superficies rugosas.
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Recientemente recubrimientos de aleaciones de N-Ti, han sido
utilizadas para mejorar la biocompatibilidad, recubriendo las super-
ficies de titanio- Se ha comunicado que el N-Ti reduce la adhesion
bacteriana y disminuye la inflamacion de los tejidos peri-implante en
vivo'®. Pero no se han demostrado diferencias en lo que respecta al
crecimiento celular, ni en los perfiles de expresion genética de los os-

teoblastos cultivados en N-Ti con los cultivados en P-Ti'%7,

En el momento actual parece haber cierta controversia en lo
que se refiere a la rugosidad de las superficies de titanio y la adhe-
sidn de osteoblastos, pensamos que en parte es consecuencia, de las
variaciones en la medicion de la tipologia de las superficies de titano,
y que quizas no se ha podido reproducir la situacion presente in vivo,
con las interacciones de las proteinas del espacio extracelular y su
adhesion a las superficie del biomaterial lo cual regulara la adsorcion
de osteoblastos, En los distintos experimentos “in vitro” realizados se
ha intentado conseguir un modelo semejante, pero se han realizado
estudios, con distintas proteinas albumina, fibrinégeno etc., pero no se

ha conseguido la situacion real que ocurre “in vivo”.

En nuestro estudio se valoro la adhesiéon de osteoblastos a su-
perficies de Tcp, en tiempo real segun van contactando con la super-
ficie del biomaterial, sin proteinas afiadidas solamente con la posible
interaccion del medio de cultivo utilizado. Y en el presente estudio se
aprecio un importante depdsito de osteoblastos en tiempo real, que es

lo que se pretendio en los objetivos del estudio.
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6.2.4 Adhesion de osteoblastos a hidroxiapatita

Como se ha venido diciendo las propiedades de la superficie de
un biomaterial tales como su area de superficie, la carga iénica, la to-
pografia influyen en su capacidad de adhesién celular. A este respecto
los materiales nano estructurados poseen una gran area de superfi-
cie, aumentando dicha area con la rugosidad de la superficie. A este
respecto la hidroxiapatita (Ha), ha sido considerado como un buen
candidato para el disefio de implantes tisulares duros, por sus excep-
cionales propiedades bioldgicas, la no toxicidad, su baja respuesta
inflamatoria, con escasas reacciones inmunoldégicas y su habilidad de
tener un estrecho vinculo con el hueso neoformado'®. Sin embargo
el caracter quebradizo, su alto modulo de Young, limita su utilizacion
por la presion de carga necesaria en determinados implantes 6seos.
Esto se ha solucionado en parte recubriendo la superficie de deter-
minados metales con Ha, con lo cual se consigue aprovechar la bio-
compatibilidad y su bioactividad conservando las buenas propiedades
biomecanicas del metal. Sin embargo hay una cuestion que preocupa
a los cirujanos ortopédicos y es la efectividad de ese recubrimiento a
largo plazo, teniendo en cuenta que los recubrimientos de Ha tienen
una importante solubilidad en los fluidos del cuerpo. Se ha investigado
como mejorar la resistencia a su solubilidad en los fluidos organicos,
sin sacrificar su bioactividad y su biocompatiblidad. La solubilidad de
la Ha disminuye con la fluorificacion de la misma (Ca,,(PO,),F (OH),
FHA) conservando esta ultima FHA la biocompatibilidad y la bioactivi-
dad.

Pero se ha demostrado’® que un alto contenido en F en los re-

cubrimientos de FHA limita la adhesion de osteoblastos, reduce tam-
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bién la presencia de iones Ca?* al reducir la solubilidad del medio e
inhibiendo la proliferacion celular, por lo que es recomendable que el

contenido en fluor para aplicaciones medicas sea moderado.

Otro factor atractivo en el estudio de la adhesividad celular a
la Ha es explorar si y como la hidroxiapatita nanoestructurada con
reforzamiento de sus propiedades de superficie pudiera ser utilizada
para promover respuesta celular y su capacidad de unién al hueso
adyacente en implantes ortopédicos y dentales. No son muchos los
articulos en la literatura médica que estudian la respuesta de adhesion
y proliferacion de osteoblastos. Webster y col.2®® demostraron que la
sintesis de fosfatasa alcalina y el contenido de calcio mineral fue sig-
nificativamente mayor en osteoblastos cultivados durante 21 y 28 dias,

en ceramicas nanoestructuradas que en ceramicas convencionales.

En nuestro estudio con Ha utilizamos discos recubiertos de Hi-
droxiapatita (QSX 327, Q-Sense), la cual no era FHA, y su rugosidad
medida por AFM oscilo entre 20 y 65 um, por lo cual podria conside-

rarse nanoestructurada.

Fig. 77.
superficie
de disco de
HA (QSX 327,
Q-Sense),
utilizado en
nuestros
estudio y
medido por

AFM
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En lo que respecta a la adhesion de osteoblastos, los resulta-
dos al final del experimento fueron los mejores en comparacién con
las otras superficies estudiadas, con un maximo de depositacién de
8,25168 ng/m?y un minimo de 7,95647 ng/ m?lo que nos indica que
los valores no estan dispersos, consiguiendo una mayor adhesion que

en las otras superficies, en la medicion realizada en tiempo real.

También debemos de destacar que en los parametros estadisti-
cos utilizados (Mediana y ma 68) la hidroxiapatita mostré ser la super-
ficie con mayor capacidad de adsorcion de osteoblastos como mues-

tran las figuras 72 y 78.

®m mediana

m Ma G8

—

7 Ma 68

//mediana

Ha Gros T

Fig. 78. Depositaciones de osteoblastos al final del experimento, valorando la
medianay el indice de dispersion ma 68

También en estudio de la capa de Ha observada por SEM se
aprecia un mayor numero de células adheridas a la superficie de Ha,
aunque no se dispuso de método cuantitativo fiable para su medicion

cuantitativa, que ya realizamos con el sistema DCM-D
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Fig. 79. Capa de osteoblastos adheridos a la superficie del disco de Ha. Impreso
SEM

. oy HET T ' ¥

En lo que respecta a las propiedades de la capa viscoelastica
de osteoblastos adsorbidos, apreciamos que también en los discos de
Ha se aprecié un mayor aumento de la AD y pensamos que esto es
debido a que la superficie de Ha es la que posee mas capacidad hidro-
filica de las 3 superficies estudiadas, esto tiene su importancia dado
que la superficie de osteoblastos adsorbida es mas viscoelastica, y
esta viscoelasticidad no altera la capa de osteoblastos adsorbida, con
lo que tendria mas posibilidades de adaptacién a diferentes situacio-

nes que se podrian presentar, en una posible aplicacion in vivo.
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Fig. 80. Variaciones AD de la capa de osteoblastos adheridos de Ha, a distinta
frecuencia de resonancia.

Revisando la grafica apreciamos que el AD, a frecuencias me-
dias se mantiene constante, pero a frecuencias bajas de D, de 5 MHz,
y alta D,45 MHz, se aprecia un cambio con aumento de la disipacion
a altas frecuencias que este en relacién con la capa de osteoblastos

adsorbida.

Tras el estudio por el sistema QCM-D la superficie de Ha con
osteoblastos adheridos fue llevada a estudio mediante SEM, en el que
pudimos apreciar que no se produjo alteracion en la forma de los oste-

oblastos fig.82.
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Fig. 81.
Capa de os-
teoblastos
adheridos a

la superficie |

de Ha, apre-
ciando que
no se produ-

ce ninguna

alteracion
en su morfo-
logia.

El mantenimiento de su forma esférica y con aspecto de estar

cubierta de espiculas romas en los osteoblastos adheridos tiene su

importancia debido a que la conservacion de esta forma influye en el

desarrollo de la filopodia, para su adhesion a las distintas superficies.

Asi mismo esta forma facilita la de adhesion de otros osteoblastos.

Fig. 82.
Osteoblasto
con forma
esféricay
con espicu-
las romas
adherido a
superficie
del disco de
Ha
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Como dijimos previamente en nuestro estudio no se afiadié nin-
gun sustrato, ni proteina para mejorar la adhesion de los osteoblastos
a las superficies estudiadas, solamente el medio de cultivo en el que
se encontraban suspendidos los osteoblastos D-MEM, sin suero para
evitar interferencias, dado que el objeto de estudio fue realizar una
comparacion en tiempo real y in vitro en los 3 biomateriales emplea-
dos, dado que la aplicacién de una determinada proteina favorece la

adhesion de osteoblastos a un tipo de superficie, y no al resto.

Por ejemplo es bien sabido que en superficies de hidroxiapatita
la adherencia y la proliferacion de osteoblastos es significativamente
incrementada con la adicion de fibronectina o de suero bovino fetal
FCS' También se ha demostrado que la hidrofobicidad de las super-
ficie de Ha, puede cambiar la adsorcion de determinadas proteinas en
su superficie, y mencionado ambiente humedo puede llegar a cambiar
la carga polar de la superficie de la Ha, alterando la adsorcién de
proteinas, pero ese ambiente humedo per se puede aumentar la adhe-
sion celular, como se demostré en este estudio con el importante AD.
Por lo tanto podriamos concluir que en la adsorcién de osteoblastos
por superficies de hidroxiapatita juegan un importante papel tanto la
topografia, la superficie quimica de la misma, la polaridad, proteinas y

CFS, los fosfatos calcicos in suero?®2,
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7. CONCLUSIONES

1. Los 3 biomateriales utilizados en nuestro estudio, tantalio, titanio
e hidroxiapatita, han demostrado capacidad de adsorber proteinas
“in Vitro”, en estudios realizados en tiempo real, en nuestro caso
fibrinbgeno. Hemos apreciado en el estudio comparativo realiza-
do con el sistema QCM-D que la mencionada adsorcion esta en
relacion con las caracteristicas nano-topograficas de los mismos,
asi como con la composicion quimica de superficie; También se
ha demostrado la influencia de la concentracion de fibrinégeno en
la soluciéon empleada. Esto ultimo tiene su importancia y nos debe
hacer entender que a la hora de evaluar un material se deben de
utilizar concentraciones de proteinas, cercanas a las que se apre-

ciarian en una situacion “in vivo” en el ser humano

2. También en nuestro estudio hemos observados otra serie de facto-
res que también tienen su importancia en la adhesion de las protei-
nas a los biomateriales empleados, como son la composicién qui-
mica de la superficie del biomaterial, la carga iénica de la misma,
la hidrofobicidad de la proteina y del biomaterial, el pH que puede
alterar la estructura de la proteina, y la polaridad de la proteina

(influida por su estructura terciaria)

3. Es obvio que las preguntas sobre la adsorcién de proteinas a bio-

materiales, no pueden ser contestadas por una simple técnica,
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requiriendo estudios en tiempo real y estudios cinéticos. En este
trabajo hemos demostrado que la asociacion de nano-tecnologias
como es la AFM y el sistema QCM-D, pueden contribuir significati-

vamente en esta direccion.

En el estudio realizado se aprecio una mayor adhesion de fibriné-
geno al tantalio, con una diferencia significativa con respecto al

resto de los biomateriales

En los estudios de adhesion de osteoblastos a biomateriales “in
Vitro”, no podemos valorar, las interacciones y las modulaciones
que realizan las proteinas del espacio extracelular en su adhesion.
Se sabe que cuando la superficie de un implante se pone en con-
tacto con el espacio extracelular en pocos segundos produce un
proceso de adsorciéon de proteinas, muchas de las cuales influiran

en su proliferacion y diferenciacion.

Consecuentemente la adhesion de células sobre las superficies de
biomateriales “in Vitro” es rigurosa y refleja la relativa biocompati-
bilidad del material implantado por lo que se debe ser critico en la
seleccion de biomateriales, para que puedan demostrar su optima

biocompatibilidad “in vivo”.

La rugosidad de la superficie es un factor importante que afecta a
la adhesion, propagacioén celular. Sin embargo han surgido ultima-
mente controversias entre distintos investigadores a este respecto.
En nuestro estudio hubo diferencias significativas en lo que res-
pecta a la adhesion de fibrindgeno a los 3 biomateriales emplea-
dos, que eran rugosos, con respecto al grupo control con material
liso como era el oro, aunque creemos que influyeron mas factores

ademas de la rugosidad de su superficie.
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El sistema QCM-D ha demostrado su utilidad para la realizacion de
una cuantificacion nono métrica en tiempo real, de la adhesion de
células a superficies de biomateriales, que no son detectables con
otros sistemas como la inmunofluorescencia, el electroinmunoen-
sayo, sistemas de microscopia etc. y sin producir deterioro en las
células como se demostro al pasarlas a posteriori por el microsco-

pio electrénico de barrido (SEM).

En nuestro estudio el biomaterial que demostré mayor capacidad
para la adhesion de osteoblastos fue la Ha, asi mismo demostro
este material su capacidad de mantener de forma mas homogé-
nea las propiedades viscoelasticas de osteoblastos que adhirieron
a su superficie, aunque también el Ti y el Ta mostraron una buena
capacidad de adhesion, llamando la atencion las el amplio rango
de capacidad de adhesion que presento el Tantalio, con la homo-

geneidad en la adhesion que presento el titanio.

Los biomateriales porosos como la hidroxiapatita y el tantalio po-
roso también llamado “Trabecular Metal “™ parece favorecer la os-
teointegracion de los implantes. Es por lo que se ha desarrollado
ultimamente el titano poroso, a base de una aleacion niquel-titanio,
consiguiendo porosidades variables y controlables entre el 40% y
el 90%, definiéndose en mencionada porosidad pasadizos interco-
nectados que pueden extenderse a lo largo del implante, mostran-
do dicha red una permeabilidad eficaz a fluidos?%® 204205 En el mo-
mento actual en Instituto de Ortopedia de Santiago de Compostela
se estan realizando estudios con mencionados implantes porosos

de titanio.
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9. GLOSARIO DE TERMINOS EMPLEADOS

AENOR Agencia espariola de normalizacion de materiales
AFM Microscopio de Fuerza atomica.

Aloinjerto Injerto en el que donante y receptor son de la misma espe-

cie, pero de diferente genotipo.

Angstrom Unidad de longitud empleada principalmente para expresar

distancias moleculares y atdomicas 1A=1 m x 10°=0,1 nm
Autoinjerto Injerto en el que donante y receptor son el mismo sujeto.

Biocompatibilidad Propiedad de un material o sustancia de poder
implantado en un ser vivo, generalmente en el ser humano, sin produ-

cirle efectos indeseables.

Biodegradable Dicho de un compuesto quimico que puede ser degra-

dado por accion bioldgica.

Cantiléver Especie de palanca o viga que solo esta sujeta por un ex-

tremo, soportando cargas en su extremo libre.

Citotoxicidad Cualidad de una sustancia u organismo de ser toxico a
células, ejemplos de agentes toxicos, sustancias quimicas, bacterias,

una células de la inmunidad.
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Glosario de términos empleados

Composite Materiales compuestos de dos 0 mas sustancias, con pro-
piedades fisicas o quimicas significativamente diferentes, las siguen

manteniendo sus diferencias dentro de la estructura acabada.

Ductilidad Propiedad de ciertos de ciertos metales y aleaciones, cuan-

do bajo la accién de una fuerza pueden deformarse sin romperse.

Elipsometria Espectroscopica es una técnica de analisis Optica que
se basa en el cambio de estado de polarizacion de la luz que se incide
sobre un material. Mencionado analisis no es destructivo y es util para
la determinacién de espesores de peliculas delgadas, esta basado en

el indice de refraccion.

Escala de Mohs Es una relacion de 10 materiales ordenados en fun-

cion de su dureza, escala de dureza .

Estructura Martensica Nombre que recibe la fase cristalina en alea-
ciones ferrosas, y se caracteriza por experimentar transformaciones
sin difusion.

Feed-Back Retroalimentacion.

Foto detector Transductor de luz que proporciona una sefal eléctrica
como respuesta a la refraccion éptica que incide sobre la superficie

sensora.

Fragilidad Capacidad de un material de fracturarse con escasa de-

formacion.

Fuerzas de Van der Waals Son fuerzas de estabilizacion molecular,
forman un enlace quimico, no covalente en el que participan 2 tipos

de fuerzas o interacciones, las fuerzas de dispersion (que son fuerzas
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de atraccion) y las fuerzas de retropulsion entre las capas electrénicas

de dos atomos contiguos.

Ha Hidroxiapatita.

Hidrofobicidad Capacidad de repeler o no adsorber agua.
Inmunogenidad Capacidad de activar reacciones inmunolégicas.
ISO Organizacion internacional par estandarizacion de materiales.

Ley de HooKe También llamada ley de la elasticidad de Hooke man-
tiene que la deformacion de un material elastico es directamente pro-

porcional a la fuerza aplicada.
Micrén Medida de longitud que equivale a un micrometro 1/1000000.

Modulo de Young También llamado modulo de elasticidad, es un pa-
rametro que caracteriza el comportamiento de un material elastico, se-

gun la direccion en que se aplica una fuerza.

Mondmero Molécula de pequefia masa molecular, que unida a otros
mondmeros, por medio de enlaces quimicos, generalmente covalen-
tes forma macromoléculas llamadas polimeros. Suelen ser unidades
basicas o moléculas organicas relativamente simples, con estructura

definida estabilizada y especifica.

Nano indentacion Sistema de realizar marcas a escala manométrica

en sustancias habitualmente realizadas con un AFM.

Nanotecnologia Campo de las ciencias aplicadas dedicado al control
y manipulacién de la materia a escala menor de un micrometro, es

decir a nivel de atomos y moléculas.
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Osteoconducién Proceso tridimensional de crecimiento de brotes
peri vasculares y células osteoprogenitoras desde un lecho receptor

al interior de un injerto

Osteoinduccion Termino que se refiere a la transformacién de células
mesenquimales indiferenciadas peri vasculares en células ostoforma-
doras, en presencia de ciertas sustancias polipectidicas (ej. BMP) y de

un ambiente tisular favorable.

Osteointegracion Unién mecanica firme, directa, estable y duradera

ente un hueso vivo y un biomaterial.
Osteolisis Perdida, destruccion o reabsorcion ésea.

Paramagnético Se denomina paramagnético a los materiales o me-

dios cuya permeabilidad magnética es similar a la del vacio.

Pasivaciéon Formacion de una pelicula relativamente inerte, sobre la
superficie de un material que lo enmascara frente a la accién de agen-

tes externos.

Piezoelectricidad Es un fendmeno presentado por determinados
cristales que al ser sometidos a tensiones adquiere una polarizacion
eléctrica en su masa, apareciendo una diferencia de potencial y car-
gas eléctricas en su superficie. Este fendmeno también se presenta a
la inversa, esto es, se deforman bajo la accion de fuerzas internas al
ser sometidos a un campo eléctrico. El proceso piezoeléctrico es ge-
neralmente reversible: al dejar de someter a los cristales a un voltaje

exterior o campo eléctrico, recuperan su forma.

Pirolisis Descomposicion quimica de materia organica causada por el

calentamiento en ausencia de oxigeno u otros reactivos.
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Polimero Macromoléculas (generalmente organicas) formadas por la
union de moléculas mas pequefas llamadas mondmeros, pueden ser

naturales, semisinteticos y sintéticos.

QCM-D Sistema Cuarzo Cristal Micro balance con Disipacion.
SEM Microscopio electronico de Barrido.

Ta Tantalio.

TEM Microscopio Electronico de trasmision.

Tenacidad En ciencias de los materiales se define como la energia

total que absorbe un material hasta romperse.
Ti Titanio.

Transformacién alotropica Transformacion de la estructura de un

metal por accion del calor
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