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INTRODUCCION

El tema de los biomateriales ha ido creciendo en interés en los ltimos tiempos
entre la comunidad académica, sobre todo en aquellos estudiantes que cursan
las asignaturas de la linea de profundizacién en Materiales Cerdmicos y
Vitreos.

Esta situacion motivé mi deseo de publicar unas notas de clase que compilan
alguna de la bibliografia consultada por mi en la etapa de preparacion de este
tema, como uno de los tdpicos que se trabajon en la asignatura Ingenieria
Cerdmica.

Estas notas tienen como objetivo principal, ayudar al estudiante a introducir
dentro de su formacidn el tema de los biomateriales y a motivarlo a que se
interese por el, sembrando la inquietud acerca de la gran variedad de
disciplinas que este tépico involucra y de la gran cantidad de trabajos de
investigacion que es posible desarrollar en un drea que a la vez, tiene un alto
contenido social, dada la utilidad prdctica de dichos materiales.

Espero que estas notas sean realmente Utiles a los estudiantes que las
consulten y constituyan una herramienta de trabajo en presentes y futuras
investigaciones que se desarrollan en la sede.



BIOMATERIALES

DEFINICION

¢ Un biomaterial es un material sin vida usado en un dispositivo destinado a
interactuar con sistemas biolégicos. En esta definicion es necesario definir
también biocompatibilidad, que es la capacidad de un material de responder
adecuadamente cuando se coloca dentro de una aplicacidn.

¢ Materiales derivados de productos naturales y sintéticos desarrollados
para sustituir partes del cuerpo humano que por alguna razén dejaron de
funcionar. Estos materiales deben trabajar en contacto intimo con tejidos
vivos con un minimo de reacciones adversas.

+ Un biomaterial es un material sintético usado para reemplazar parte de un
sistema vivo o para funcionar en intimo contacto con tejido vivo.

+ Una sustancia sistemdtica y farmacolégicamente inerte disefiada para la
implantacién o la incorporacidn con sistemas vivos.

BREVE RESENA HISTORICA

El uso de materiales extrafios como implantes no es nuevo. En la era pre
Cristiana, hubo reportes de sustituciones de partes de hueso, dirigidas a
reparar dafios muy severos sufridos en el cuerpo. En la mitad del siglo XIX, la
ciencia habia adelantado bastante para reparar partes del cuerpo humano
usando materiales extrafios. Lamentablemente, el estudio de los materiales
propiamente no se habla desarrollado y se usaron implantes basados en bronce
y cobre, los cuales obviamente fallaron a causa de la corrosién.

El uso de los biomateriales no se volvié prdctico hasta la aparicidn de las
técnicas de cirugia ascéptica, desarrollada por Lister en 1860. Los
procedimientos de cirugia anteriores a este descubrimiento, involucrara
biomateriales o no, fueron generalmente infructuosos a causa de las
infecciones. Los problemas de las infecciones tienden a ser mayores en la
presencia de biomateriales, dado que los implantes proveen una regién
inaccesible para las células del sistema inmunoldgico del cuerpo. Los primeros
implantes exitosos, asf como una gran proporcién de los modernos fueron en el
sistema esquelético. Las platinas de hueso fueron introducidas en los afios
1900 para ayudar en la fijacién de las fracturas. Muchas de esas primeras
platinas se quebraban como resultado de un disefio mecdnico inapropiado: ellas
fueron demasiado delgadas y tenian esquinas donde se concentraban los
esfuerzos. También se descubrié que los materiales tales como el acero al



vanadio, los cuales se utilizaban por sus buenas propiedades mecdnicas, se
corroian rdpidamente en el cuerpo. Pronto se realizaron mejores disefios y se
utilizaron mejores materiales. En 1930 se introdujo el uso de aceros
inoxidables y aleaciones cromo - cobalto, obteniendo con estos grandes éxitos
en la fijacion de fracturas y se realizé la primera cirugfa de reemplazamiento
de articulacion.

En cuanto a los polimeros, se descubrié que los pilotos de las aeronaves de la IT
guerra mundial que fueron heridos por fragmentos de la cubierta pldstica de
los aviones (polimetil metacrilato PMMA), no sufrieron reacciones crdnicas
adversas por la presencia de los fragmentos en el cuerpo. El PMMA se usé
ampliamente después de la IT guerra mundial para reemplazamiento de cérnea
y de secciones del hueso del crdneo.

Siguiendo los avances en materiales y en técnicas quirtirgicas, se produjeron
reemplazamientos de vdlvulas del corazén y de articulaciones cementadas en
1960.

Aplicaciones actuales de los biomateriales

Hoy en dia los biomateriales se usan en aplicaciones tales como:

= Vdlwlas cardiacas artificiales: Son fabricadas en Carbono, Metal,
Polimeros o a partir de vdivulas raturales (de cerdo) o de otros tejidos
pretratados para reducir la actividad inmunolégica y aumentar la
durabilidad.

* Prétesis de cadera: Un reemplazamiento total del hueso de la cadera estd
generalmente ligada a dolencias reumatoldgicas y degenerativas que
conllevan un desgaste de la articulacién natural con pérdida de la movilidad.
Una prdtesis de cadera tiene componentes fabricados en varios materiales
que incluyen ligas de titanio en aceros inoxidables, cerdmicos, composites y
polietileno de alto peso molecular. La vida media de estos implantes es de
10 a 15 anos, tendientes a aumentar a 20 afios.

* Implantes dentales: La implantologia oral fue revolucionada con las ligas de
titanio. Los implantes forman una raiz artificial del diente la cual se fija a
una corona. El titanio implantado debe evitar la invasién de bacterias a
través de la saliva y debe garantizar una unién perfecta con el hueso
maxilar o mandibular. Asi mismo es importante la resistencia al desgaste y
la corrosiodn.

= Lentes intraoculares. Este tipo de lentes se usa para sustituir la lente
natural que se torna turbia con las cataratas



Cerdmicas cicatrizantes y reconstituyentes de piel obtenidas a partir de
zeolitas enriquecidas con Ca'y Zn

Dispositivos especiales para suministrar medicamentos como por ejemplo la
quimoterapia que asi tiene la posibilidad de aplicarse sobre el drea que la
necesita directamente y evita el dafio de células no afectadas en otras
partes del cuerpo

Implantes de metales recubiertos por vidrios bioactivos que por un lado
conservan las propiedades mecdnicas del metal y por otro lado mejoran la
bioactividad en la unién con el tejido vivo.

Otros ejemplos de los biomateriales pueden observarse en la Tabla 1.

Tabla 1. Usos de los biomateriales

AREA PROBLEMA EJEMPLOS

Reemplazamiento de partes dafiadas o | Articulacién de la cadera artificial

enfermas Mdquina de didlisis del rifién

Ayudar a la cicatrizacién Suturas, platinas y tornillos en los
huesos

Mejorar funciones Marcapasos cardiacos, lentes de
contacto

Corregir funciones anormales Columna vertebral de Harrington

Correjir problemas cosméticos Aumento de los senos o cadera

Ayudar al diagndstico Sondas y catéteres

Ayudar al tratamiento Cateteres y drenajes

Dadas las aplicaciones, los biomateriales deben tener las siguientes
caracteristicas:

*
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Ser biocompabtibles, o sea que no produzcan respuestas tdxicas o
inmunoldgicas adversas (no ser téxico o cancerigenc)

Inercia y estabilidad quimica y bioldgica

Propiedades mecdnicas adecuadas

Peso y densidad adecuados

Costo relativamente bajo, ser reproducible y de fdcil produccién

Estimular reacciones bioldgicas favorables en relacién con sus funciones de
uso




El estudio de los biomateriales requiere necesariamente un trabajo

interdisciplinario, ya que el desarrollo de un biomaterial incluye varias etapas,

desde la formulacién de la idea, su implementacion, hasta la sustitucidn de una

pieza dada en un paciente. Este desarrollo requiere de médicos, cientificos de

materiales, ingenieros, quimicos de polimeros, ceramistas, ademds de un

componente empresarial, de mercadeo, de derecho, de verificacién de

cualidades, especificaciones normativas, etc.

Una componente importante es la ética, ya que se involucran:

¢ El uso de modelos animales. Requiere justificacién en cada caso ya que de
cualquier forma se trata del sacrificio de un ser vivo

¢ La experimentacién en humanos, en la que se deben minimizar los riesgos
para el paciente y establecer una buena relacién riesgo - beneficio

Ningin material es efectivo para todas las aplicaciones biomateriales. Las
cerdmicas, los vidrios y los vitrocerémicos (que son los que se tratardn a
continuacidn), se usan generalmente para reemplazar o reparar tejidos duros
conectivos musculoesqueléticos. Su uso depende de lograr una unidn estable
con el tejido conectivo. Las cerdmicas basadas en carbdn son también usadas
para reemplazar vdlvulas cardiacas, donde la resistencia al fluido sanguineo y a
la fatiga mecdnica son caracteristicas esenciales

El mecanismo de unidn estd intimamante relacionado con el tipo de respuesta
del tejido a la interfase del implante. Ningin material implantado es
completamente inerte. Todos los materiales producen una respuesta de los
tejidos vivos. Son posibles cuatro tipos de respuestas, como puede observarse
en la Tabla 2

Tabla 2. Respuestas de los tejidos vivos ante los implantes de diferentes
materiales

CARACTERISTICAS DEL MATERIAL |RESPUESTA DEL TEJIDO

IMPLANTADO

Téxico Muerte del tejido alrededor

No tdxico, bioldgicamente inactivo Forma tejido fibroso de variable
espesor

No téxico, bioactivo Forma uniones interfaciales

No téxico, soluble Material que reemplaza tejido
alrededor




Los diferentes tipos de respuestas de los tejidos vivos, permiten cuatro
diferentes maneras de fijar las prdtesis al sistema musculoesquelético. La
Tabla 3 resume los mecanismos con ejemplos.

Tabla 3. Mecanismos de unién de una prétesis con el tejido vivo

TIPO DE UNION

EJEMPLO

Densa, no porosa, casi una unidn

Al:O3 (Cristal simple y policristalino)

cerdmica inerte, por crecimiento del{LTI (Carbén isotrépico de baja
hueso dentro de las irregularidades de | temperatura)

la superficie o por cementacién del

dispositivo dentro de los tejidos, por

presién adecuada dentro de un defecto

o por la via de uniones cocidas (fijacién

morfoldgica)

Para implantes inertes, porosos,|Al.O; (Policristalina)

ocurren intercrecimientos del hueso,|Metales porosos  cubiertos de
los cuales unen mecdnicamente el|hidroxiapatita

hueso a los materiales (fijacion

bioldgica)

Densa, no porosa, cerdmicas con|Vidrios bioactivos
superficies reactivas, vidrios y|Vitrocerdmicas bioactivas

vitrocerdmicos ligados directamente
por uniones quimicas con el hueso
(fijacién bioactiva)

Hidroxiapatita

Densa, no porosa (o porosa).
Cerdmicas reabsorbibles son disefiadas
para ser lentamente reemplazadas por
el hueso

Sulfato de calcio
Fosfato Tricdlcico
Sales de fosfato de calcio

La figura 1 muestra una comparacién de la actividad quimica relativa de los
diferentes tipos de biocerdmicas, vidrios y vitrocerdmicos.




Figura 1. Velocidades relativas de bioreactividad para materiales de implantes
cerdmicos., A, Biovidrio 4555. B, Ceravital K6S. C, biovidrio 5554. D,
Vitrocerdmico A/W, E, hidroxiapatita. F, Ceravital K6GX. 6, Nitruro de Silicio
y Aldmina

La reactividad relativa se correlaciona muy de cerca con la velocidad de
formacidon de una unién interfacial entre el cerdmico, vidrio o vitrocerdmico con
el hueso, como se ilustra en la figura 2.

Figura 2. Tiempo de formacion de unidn con el hueso para los materiales
mostrados en la figura 1

La reactividad relativa se correlaciona muy de cerca con la velocidad de
formacién de una unién interfacial entre el implante de cerdmica, vidrio o
vitrocerdmico con el hueso.

Cuando los biomateriales son casi inerfes y la interfase no es unida quimica o
bioldgicamente, hay movimiento relativo y desarrollo progresivo de una cdpsuia
fibrosa en tejidos blandos y duros. La presencia de movimiento en la interfase
biomaterial - tejido, eventualmente conlleva al deterioro en la funcién del
implante o en la interfase del tejido, 0 ambas. El espesor de la cdpsula no



adherente varfa dependiendo tanto del material como de la superficie de
movimiento relativo.

Materiales inertes y casi inertes

Se denomina material inerte o casi inerte aquel que no sufre ningin cambio
quimico evaluable después de un tiempo prolongado de contacto en el medio
biolégico. Un ejemplo tipico de este material es la Alimina.

El tejido fibroso en la interfase de los implantes de Alimina densa es muy
delgado. De aqui que si el dispositivo de Alumina se implanta con un acceso
mecdnico muy hermético y se trabaja principalmente a compresion es exitoso.
Por el contrario, si un implante casi inerte se carga de tal manera que puede
ocurrir el movimiento interfacial, la cdpsula fibrosa se puede volver varios
cientos de micrdmetros de delgada y el implante puede perderse muy pronto.

El concepto detrds de materiales microporosos casi inerfes es el
intercrecimiento de tejido dentro de poros sobre la superficie 6 a través del
implante. El incremento del drea interfacial entre el implante y el tejido
resulta en un incremento de la resistencia inercial al movimiento del dispositivo
en el tejido. La interfase se establece por el tejido vivo en los poros.
Consecuentemente este método de union es frecuentemente denominado
Fijacion bioldgica. Es capaz de resistir estados de esfuerzo mds complejos que
los implantes con fijacién morfolégica. La limitacidn asociada con implantes
porosos, sin embargo, es que debido al tejido que permanece vivo y saludable es
necesario que los poros sean mds grandes que 50 a 150 pm. La gran drea
interfacial requerida por la porosidad es debido a la necesidad de proveer un
suministro de sangre al tejido conectivo del intercrecimiento: en tejidos
vasculares no se presentan poros menores que 100 um de tamafo. Si el
micromovimiento ocurre en la interfase de un implante paroso, el tejido se
dafia, el suministro de sangre se interrumpe, el tejido puede morir, pueden
ocurrir inflamaciones y la estabilidad interfacial se puede destruir. Cuando el
material es un metal un incremento en el drea superficial puede proveer un
foco de corrosién del implante y una pérdida de iones metdlicos dentro de los
tejidos. Esto se puede solucionar usando un material cerdmico bioactivo tal
como el hidroxiapatito como una cubierta sobre el material poroso. La fraccidn
de gran pororsidad en algin material también degrada el esfuerzo del material
proporcional a la fraccién de volumen de la porosidad. Consecuentemente, esta
aproximacidn para solucionar la estabilidad interfacial es mejor cuando se usa
como cubiertas o cuando se usa rellenando espacios vacios en tejidos.



Materiales reabsorbibles
Se considera reabsorbible el material que al ser implantado, se disuelve
gradualmente en los fluidos y tejidos corporales.  Son disefiados para
degradar gradualmente en un periodo de tiempo y ser reemplazados por el
tejido huésped natural. Esto significa un espesor intefacial muy delgado. Esta
es la solucion éptima de los problemas de los biomateriales, si los
requerimientos de esfuerzo y desempefio en el corto tiempo se pueden
alcanzar.  Tejidos naturales se pueden reparar por si mismos y son
graduaimente reemplazados a través de la vida. De ahi que los biomateriales
reabsorbibles se basan en los mismos principios de reparacién que han
evolucionado sobre millones de afios. Complicaciones en el desarrollo de
biocerdmicos reabsorbibles son :

» Mantenimiento del esfuerzo y la estabilidad de la interfase durante el
periodo de degradacidén y reemplazamiento por el tejido huésped natural

e Igualdad en las velocidades de absorcion y reparacion de los tejidos del
cuerpo. Algunos materiales se disuelven demasiado rdpidamente y otros
demasiado lentamente.

* Debido a que grandes cantidades de material puede ser reemplazado, es
también esencial que un biomaterial reabsorbible consista solo de sustancias
aceptables metabdlicamente.

Materiales cerdmicos de fosfato cdlcico particulado o poroso tales como

Fosfato tricdlcico (TCP) son materiales exitosos para reemplazamientos de

tejidos duros reabsorbibles cuando se aplican bajas cargas sobre el material.

Materiales bioactivos

Otra aproximacién para resolver problemas de uniones interfaciales es el uso
de materiales bioactivos. El concepto de material bioactivo es intermedio
entre reabsorbible y bioinerte. Se considera material bioactivo, aquel capaz de
interactuar directamente con el medio biolégico, en ausencia de una interfase
de naturaleza diferente a la del tejido en que es implantada, o sea que es aquel
que produce una respuesta bioldgica especifica en la interfase, la cual resulta
en la formacidn de una unién entre los tejidos y el material. Este concepto ha
sido expandido para incluir un gran nimero de materiales bioactivos con un
amplio rango de velocidades de unidn y de espesor de las capas interfaciales de
unién. Ellos incluyen vidios bioactivos tales como el Biovidrio, vitrocerdmicos
bioactivos tales como el Ceravital A/ W o vitrocerdmicas maquinables |,
hidroxiapatito denso tal como el Durapatito o Calcitita, o compuestos



bioactivos tales como Palavital o Biovidrios reforzados con fibras de acero.
Todos los materiales bioactivos arriba mencionados forman una union
interfacial con el tejido adyacente. Sin embargo, dependiendo del tiempo de la
unién, su resistencia, mecanismo y espesor de la zona de unién difiere para
varios materiales.

Relativamente pequefios cambios en la composicién de un biomaterial pueden
afectar dramdticamente, bien si es bioinerte, reabsorbible o bioactivo.

Cerdmicas cristalinas casi inertes

Alz0; de alta densidad y alta pureza (>99.5%) se usa en prétesis de cadera e
implantes dentales debido a su combinacién de excelente resistencia a la
corrosién, buena compatibilidad, alta resistencia al uso y alta resistencia al
esfuerzo. Aunque algunos implantes dentales son zafiros monocristalinos, la
mayoria de los instrumentos de Alimina son Alimina policristalina de grano muy
fino producida por presién y sinterizacién a temperaturas entre 1600 y 1700
°C. Una muy pequefia cantidad de Magnesia (MgO) se usa como aditive para
sinterizar y limitar el crecimiento del grano durante la sinterizacion. La
resistencia al esfuerzo, a la fatiga y a la fractura de la o Alimina
policristalina, son funcién del tamafio de grano y la pureza. Aldmina con un
promedio de tamafio de grano menor que 4 um y mayor que 99.7 % de pureza,
exhibe buena resistencia a la presiéon y a la compresion. Esas y otras
propiedades fisicas se resumen en la Tabla 4. Pruebas extendidas han
mostrado que los implantes de alimina que satisfacen o exceden las normas
IS0 tienen excelente resistencia dindmica y a la fatiga del impacto y también
resisten el crecimiento de la fractura subcritica. Un incremento en el tamafio
de grano promedio al mayor a 7 um puede hacer decrecer las propiedades
mecdnicas alrededor del un 20 %. Se deben evitar adiciones altas de aditivos
de sinterizacién debido a que se retienen en los bordes de los granos y
degradan la resistencia a la fatiga.
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Tabla 4 Caracteristicas Fisicas de bioceramicas de Al.O;

CERAMICAS DE ALTA|STANDARD ISO
ALUMINA 6474
Contenido de Alimina % <99.8 = 99.50
Densidad, g/cm? >3.93 > 3.90
Tamafio de grano promedio um.| 3 -6 <7
Dureza Vickers 2300 > 2000
Rugosidad de la superficie|0.02
(Rs), um
Resistencia a la compresion|4500 (653)
Mpa (ksi)
Adherencia Mpa (ksi) (después | 550 (80) 400(58)
de probarlo en solucion de
Ringer)
Modulo de Young, 6pa (psi x|380 (55.2)
10%)
Toughness, fractura (Ki),|5-6 (4.5 - 5.5)
Mpa. m*? (ksi in/%)

Existen métodos para predecir el tiempo de vida y disefios estadisticos para

probar las cerdmicas que soportan carga. Aplicaciones de esas técnicas

muestran que los limites de carga de las prdtesis especificas se pueden fijar

para un dispositivo de altimina en la resistencia a la flexién del material y su

ambiente de uso. Se han predicho tiempos de vida de 30 afios a 12000 N de

carga. Resultados de estudios de envejecimiento y fatiga muestran que es

esencial que los implantes de alimina sean producidos bajo los mas aitos

estdndares de garantia de calidad, especialmente si ellos se van a usar en

prétesis ortopédicas en pacientes jévenes.

La alimina se ha usado en cirugia ortopédica por cerca de 20 afios motivado

principalmente por dos factores :

o Excelente biocompatibilidad y formacidn en cdpsulas muy delgadas lo que
permite la fijacidn con menos cemento de la prétesis

¢ Excepcionalmente bajo coeficiente de friccién y velocidad de consumo.

Las excelentes propiedades triboldgicas (friccion y consumo) de la alimina sélo

se presentan cuando los granos son muy pequefios (<4um) y tienen muy estrecha

distribucién del tamafio de grano.
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Las superficies de Alimina sobre Alimina que soportan carga tales como en las
protesis de cadera, deben tener un muy alto grado de esfericidad, por
desgaste y pulida de las dos superficies acopladas. Una bola y una cuenca de
Aldmina en una prdtesis de cadera son pulidas juntas y usadas como un par. El
alto coeficiente de friccién de una unidn Allimina - Alimina decrece con el
tiempo y se aproxima al valor de una unién normal. Esto conlleva a que el
desgaste de superficies de articulacidn de alimina sobre alimina sean cerca de
10 veces mas bajas que las superficies metal - polietileno. (Ver figura 3)
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Figura 3. Friccién y uso de una unién de cadera alimina - aldmina comparada
con una prétesis metal - polietileno y una unién natural probada in vivo

Otras aplicaciones clinicas de la alimina incluyen: prétesis de rodillas,
tornillos de huesos, cadenas alveolares y reconstrucciones maxilofaciales,
sustitutos de huesos occiculares, keratopréteis (reemplazamientos de cornea),
reemplazamientos de huesos segmentales e implantes postdentales.

Cerémicas porosas
La ventaja potencial ofrecida por un implante de cerdmica porosa es que son

menos inertes combinada con la estabilidad mecdnica de la interface altamente
intercrecida desarrollada cuando los huesos crecen dentro de los poros de la
cerdmica. Sin embargo, requerimientos mecdnicos de las prdtesis restringen
severamente el uso de cerdmicas porosas de baja resistencia a aplicaciones que
no soportan carga. Algunos autores han mostrado que cuando el sometimiento
a carga no es un requerimjento primario, cerdmicas porosas casi inertes pueden
proveer un implante funcional. Cuando el tamafio de los poros excede los 100
um, el hueso crecerd dentro de los canales de poros interconectados cerca a la
superficie y mantener su vascularidad y una viabilidad de larga vida. De esta
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forma, el implante sirve como un puente estructural y un modelo de andamio
para la formacion de hueso. La microestructura de ciertos corales sirven como
un casi ideal material de investidura para el colado de estructuras con un
tamatio de poro altamente controlado. White et al, desarrollé un proceso para
duplicar la micrestructura porosa de los corales que tienen un alto grado de
uniformidad de poro e interconexidén. El primer paso es maquinar el coral con la
microestructura apropiada en la forma deseada. El coral mds apropiado es
Porites, con poros dentro del rango de tamafio de 140 a 160 pm, con todos los
poros interconectados. Otro coral interesante es la Goniopora, con un tamafio
de poro mds grande, entre 200 y 1000 um. La forma del coral maquinado se
quema para eliminar el CO; de la calcita, formando calcia (CO), mientras se
mantiene la microestructura del coral original. La estructura del CaO sirve
como un material de investidura para formar el material poroso. Después de
que el material deseado es colado dentro de los poros, la CaO se remueve
fécilmente del material, disolviendola en HCl diluido.

La principal ventaja de este proceso es que el tamafio de los poros y las
microestructuras son uniformes y controladas y hay completa interconexién
del los poras. Los materiales de reemplazamiento que se han usado para
implantes de huesos son o Alimina, Didxido de Titanio, Fosfatos de Calcio,
Poliuretano, Silicona, Polimetil metacrilato (PMMA) y aleaciones a base de
cobalto. De estos, los Fosfatos de Calcio son los mds aceptados.

Las superficies de cerdmicas porosas también pueden ser preparadas
mezclando metales solubles o particulas de sal dentro de la superficie o usando
un agente espumante tal como CaCO3, el cual involucra gases durante el
calentamiento. El tamafio del poro y la estructura se determina por el tamafio
y la forma de las particulas solubles que son subsecuentemente removidas con
un dcido disponible. La capa superficial porosa producida por esta técnica es
parte integral de la fase cerdmica densa subyaciente. Los materiales porosos
son mds débiles que las formas densas equivalente en proporcion al porcentaje
de porosidad. Ademds en los materiales porosos, se expone mayor drea
superficial, de ahi que los efectos del ambiente sobre el decrecimiento de la
resistencia se vuelve mucho mas importante en los materiales porosos que en
los densos.

Vidrios bioactivos y vitroceramicos

Ciertas composiciones de vidrios, cerdmicos, vitrocerdmicos y composites se
han usado para unir huesos. Estos materiales se conocen como cerdmicas
bioactivas. Algunas composiciones de vidrios bioactivos algo mds
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especializadas, unirdn tejidos suaves asi como huesos. Una caracteristica de
los vidrios bioactivos es que con el tiempo ocurre una modificacién cinética de
la superficie del implante. La superficie forma una capa de hidroxiapatita
biolégicamente activa que provee la interfase de unidn con los tejidos.

Los materiales que son bioactivos desarrollan una interfase adhesiva con los
tejidos que resiste fuerzas mecdnicas sustanciales. En muchos casos, la
resistencia interfacial de adhesién es equivalente o mayor que la resistencia
cohesiva del material del implante o del tejido unido al implante bioactivo.

Vidrios : La unién de un hueso, inicialmente se demostré con vidrios que
contenian Silice (5i0;), Sodio (Na.0), Calcio y oxido de Fésforo (P.Os). Hubo
tres caracteristicas especiales en esos vidrios que los distinguen de los vidrios
de silice, soda y calcio :

* Menos del 60% mol de SiO;

e Alto contenido de Na,O y CaO

e Alta relacién CaO/P,0s

Esas caracteristicas composicionales hacen la superficie altamente reactiva
cuando se expone a un medio acuoso. Muchos vidrios de silice bioactives se
basan en la férmula llamada "45S55"que significa 45% en peso de SiO: y
relacion molar 5 :1 de CaO /P.0s. Vidrios con relaciones molares mds bajas de
Ca0. P>0s no unen huesos. Sin embarge, sustituciones en la 44555 de 5 a 15%
en peso de oxido de Boro (B,Os) por SiO;0 12.5% en peso de fluoruro de Calcio
(CaF3) por CaO o “"ceramiando®, las composiciones de varios vidries bioactivos
para formar vitrocerdmicos, no tienen efectos medibles en la habilidad del
material para formar una unién en el hueso. Sin embargo, la adicién de ol
menos 3% en peso de Al;O;a la férmula 44555 evita uniones.

Vitrocerdmicos : Groose et al han mostrado que un rango de vitrocerdmicos
siliceos bioactivos de bajo dlcalis (0-5% en peso Ceravital) también une los
huesos. Ellos encuentran que pequefias adiciones de aliimina, tantalio, titanio o
circonio inhiben la unién del hueso. Un vitrocerdmico silicofosfatado de dos
fases compuesto de cristales de apatito (Cao(PO4)s(OH,Fz) y wollastonita
(Ca0Si0;) y una matriz vitrea de silice residual llamada vitrocerdmico A/W,
también se une con el hueso. Adicion de Al>O; o TiO; al vitrocerdmico A/W
inhibe uniones de hueso, mientras que la incorporacién de una segunda fase de
fosfato, B-withlockite (3Ca0-P20s) no lo hace.

Otro  fosfosilicato  bioactivo  multifase que contiene  flogopita
[(Na,K)Mgs(AlSisOw0)F2] y cristales de apatito, une huesos aiin cuando la Al,Os
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esté presente en la composicién. Sin embargo, los iones de Al se incorporan
dentro de la fase cristalina y no altera la cinética de la reaccion de la
superficie del material. Composiciones de esos vidrios y vitrocerdmicos
bicactivos se comparan en la tabla 5.

Superficies caracteristicas de vidrios y vitrocerdmicos bioactivos forman una
pelicula protectora dual rica en CaO y P.Os sobre la parte superior de una
pelicula rica en 5i0; y pobre en dlcalis. Cuando los cationes multivalentes tales
como Al”, Fe'®, o Ti"* estdn presentes, en el vidrio o en la solucidn, se forman
multiples capas sobre el vidrio cuando se excede cada complejo catidnico. Esto
conlleva a formacién de una superficie donde no se adhiere tejido.

Una ecuacién general describe la proporcién completa del cambio de las
superficies del vidrio y da origen a las proporciones de reaccién interfacial y a
la dependencia del tiempo de los perfiles de uniones hueso. La proporcién de la
reaccion R depende de al menos 5 términos (para un vidrio de una fase simple).
Para cerdmicas policristalinas, o vitrocerdmicas, los cuales tienen varias fases
en sus microestructuras, cada fase tendrd una velocidad de reaccion
caracteristica, R, la cual debe ser multiplicada tantas veces su fraccién areal
expuesta al tejido en orden de describir la cinética completa de la unién:

E cuac i o’ n 1 Dtapal Etapa 2 Ftapal Etapud ttapas

El primer término describe la velocidad de extraccidn del dlcalis del vidrio y es
llamada Etapa 1 de la reaccién. En esta etapa de ataque inicial o primaria es un
proceso que involucra el intercambio idnico entre los iones dlcalis del vidrio y
los iones de hidrégeno de la solucion, durante el cual los constituyentes
remanentes del vidrio no se alteran. Durante la etapa 1 la velocidad de
extraccion del dlcalis del vidrio es de cardcter parabdlico.

La etapa 2 es una disolucién de la red interfacial por la cual las uniones
siloxanas se rompen, formando una gran concentracién de grupos silanol en la
superficie. La cinética de la etapa 2 es lineal. Un vidrio reabsorbible
experimenta una combinacion de ataques de la etapa 1y 2.
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Tabla 5. Composicibn y estructuras de vidrios bioactivos y vitro-
ceramicos
Biovi |Biovi |Biovi |Biovi |Biovi |Biovi |Ceravi|Ceravi|{Ceravi| A-W- |MB-6C
Material |dric |drio |drio |drio |drio |drio |tal tal tal 6C
4555 | 4555 | 4555, {4085 |5254. 5584, ([ KGC [KGS |KGy2l
F 4F B5 6 3 3
Constitu
yente
Si0; 45 45 45 40 52 55 4602 |46 38 342 |[19-52
P205 6 6 6 6 6 6 16.3 4-24
Ca0 245 (1225 (147 245 |21 195 |202 {33 31 449 |9-3
Ca(PO3); | ... 225 |16 135 |..
CaF, 12.25 {98 05
MgO 29 46 5-15
Na,O 245 1245 [245 |245 |21 195 (48 5 4 3-5
K0 04 3-5
Alz03 7 12-33
8:0; 5
Taz04 6.5
/TiQ;
Estructu | Vidrio | Vidrio | Vidrio | Vidrio | Vidrio | ... Vitroc | Vitroc | ... Vitroc | Vitroce
ra erdmi | erdmi e rdmico
co co rdmico

Las etapas 3 y 4 resultan en una superficie del vidrio con una pelicula
protectiva dual. El espesor de las capas secundarias puede variar
considerablemente, desde tan pequefias como 0,01 um para capas ricas en
Al203 - $i0; sobre vidrios inactivos hasta tan grandes como 30 pum para capas
ricas en CaO - P;Os sobre vidrio bioactives. La formacion de peliculas duales
se deben a la combinacién de la repolimerizacién de SiO; sobre la superficie
del vidrio (Etapa 3) por la condensacion de los silanoles (Si-OH) formados en
las etapas 1y 2. Por ejemplo:

Si—-OH+OH -Si— Si-0-S8i+H,0
La etapa 3 protege la superficie del vidrio. La reaccién de polimerizacidn
contribuye al enriquecimiento en SiO; en la superficie caracteristico de
vidrios de uniones de huesos. Esto se describe por el tercer término en la
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ecuacion 1. Esta reaccion es controlada en la interfase con una dependencia
del tiempo de +Kst'°. El espesor interfacial de los vidrios mds reactivos es
debido a esta reaccion. El cuarto término de la ecuacién 1, +Kit” (etapa 4),
describe la precipitacion de una pelicula de fosfato de calcio amorfo la cual es
caracteristica de vidrios bioactivos. En la etapa 5, la pelicula de fosfato de
calcio amorfo cristaliza para formar cristales de hidroxiapatito. Los iones de
calcio y fosfato en el vidrio o vitrocerdmico, provee los sitios de nucleacién
para la cristalizacién. Los aniones de carbonato (COs%) se sustituyen por un H
en la estructura del cristal de apatito para formar un apatito hidroxia-
carbonatade (HCA) similar al encontrado en los huesos vivos. La incorporacion
de fluoruro de calcio (CaF:.) en el vidrio resulta en la incorporacion de iones
fluoruro en el apatito, resultando en un fluorapatito hidroxicarbonatado el cual
iguala el esmalte dental. La cristalizacion de HCA ocurre alrededor de fibrillas
de coldgeno presentes en ia interfase del implante y resulta en una unién
interfacial.

Para que un material sea bioactivo y forme una unién interfacial, la cinética de
la reaccién en la ecuacién 1 y especialmente las velocidades de las etapas 4y 5,
deben equiparar las velocidades biomineralizacién que normalmente ocurren en
vivo. Si las velocidades en la ecuacion 1 son demasiade rdpidas, el implante es
reabsorbible; si las velocidades son demasiado lentas, el implante es no
bicactivo.

Cambiando la cinética de la reaccién composicionalmente controlada (Ecuacion
1), las velocidades de formacidn de tejido duro en la interfase de un implante
bicactivo pueden ser alteradas : de aqui que el nivel de bioactividad de un
material tos Se puede relacionar en el tiempo por mds del 50% de la interfase
a ser unida: Indice de bioactividad, I3=(100/toss). Es necesario imponer un
criterio de 50% de unién para un indice de bioactividad ya que la interfase
entre un implante y el hueso es irregular. La concentracidn inicial de células en
la interase varia en funcién de! vidriado del implante y la condicién del defecto
de unién. Consecuentemente, todos los implantes bioactivos requieren un
periodo de incubacidén antes de que el hueso una. Este periodo de incubacidn
varia en un amplio rango dependiendo de la composicidn.

Los implantes bioactivos con valores de I intermedios no desarrollan una unién
de tejido blando estable; en vez de esto, la interfase fibrosa progresivamente
mineraliza para forman hueso. Consecuentemente, parece haber un limite
critico cuya bioactividad es restringida para una unién de hueso estable.
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Dentro del limite critico, la bioactividad incluye tanto hueso estables como
uniones de tejido suave dependiendo de las células progenitoras en contacto
con el implante.

El espesor de la zona de unidn entre un implante bioactivo y el hueso es
proporcional al indice de bioactividad Is. La resistencia a la falla de una unidn
fijada bioactivamente parece ser inversamente proporcional al espesor de la
zona de unidn. Por ejemplo, el biovidrio 4555 con un Iz muy alto desarrolla una
capa gel de unién de 200 pm de espesor la cual tiene una relativamente baja
resistencia a la cizalla. En contraste, el vitrocerdmico A/W, con un I
intermedio, tiene una interfase de unién en el rango de 10 a 20 umy una muy
alta resistencia a la cizalla. De aqui que la resistencia de la unién interfacial
parecer ser optima para valores de Iz ~ 4. Sin embargo es importante
reconocer que el drea interfacial para la unién depende del tiempo. En
consecuencia, la resistencia interfacial es dependiente del tiempo y es una
funcién de factores morfoldgicos tales como el cambio en el drea interfacial
con el tiempo, la mineralizacidn progresiva de los tejidos interfaciales y el
incremento resultante del mddule de elasticidad de la unidn interfacial asi
como la resistencia a la cizalladura por unidad de drea unida. Una comparacién
del incremento en la resistencia de la unién interfacial de la fijacidn bioactiva
de implantes unidos al hueso con otros tipos de fijacién se da en la figura 4.
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Figura 4. Dependencia del tiempo de la resistencia de la unién interfacial
de varios sistemas de fijacion en el hueso.
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Aplicaciones clinicas de vidrios bioactivos y vitrocerdmicos bioactivos se
muestran en la tabla 6. Los ocho afios de uso exitoso del vitrocerdmico
ceravital en cirugias del oido medio es especialmente alentador como son los 4
afios de uso del vitrocerdmico A/W en cirugia vertebral y los 5 a los de uso del
biovidrio 4555 en el mantenimiento de la dorsal endoseosa.

Cerédmicas de Fosfato de calcio

Los bicerdmicos de base fosfato de calcio, se han usado en medicina y
odontologia por cerca de 20 afios. Las aplicaciones incluyen implantes dentales,
tratamientos periodontales, aumento del resalto alveolar ortopedia, cirugia
maxilofacial y otolaringologia. (Tabla 5). Se usan diferentes fases de
cerdmicos de fosfato de calcio dependiendo si se desean materiales
reabsorbibles o bioactivos.

Tabla 6. Usos actuales de biocerdmicos

APLICACION MATERIALES USADOS
Aplicaciones ortopédicas que soportan|Al.O;
cargas

Revestimientos para uniones quimicas|HA, vidrios de superficie activa vy
(prétesis  ortopeédicas, dentales y|vitrocerdmicos

maxilares)

Implantes dentales Al,Qs HA, vidrios de superficie activa

Aplicaciones otorrinolaringolégicas Al203 HA, Vidrios de superficie activa y
vitrocerdmicos

Tendones artificiales y ligamentos PLA (Composites fibrosos de Al.Os) -
Carbon

Revestimientos para intercrecimientos de | Al,O;
tejidas (prétesis cardiovasculares
ortopédicas, dentales y maxilofaciales)

Rellenos temporales de espacios de|Sales de fosfato trisédico, Calcio y

huesos Fosfato

Reconstruccion maxilofacial Al;O; HA, Composites de HA - PLA,
‘ Vidrios de superficie activa.

Dispositivos de acceso percutdneo Vitrocerdmicos bioactivos

Dispositivos de fijacién ortopédica Fibras PLA-Carbdn, fibra de vidrio de

base PLA - Calcio / fosforoso.
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Las fases estables de cerdmicos de Fosfato de calcio depende
considerablemente de la temperatura y de la presencia de agua durante el
proceso o en el ambiente de uso. A la temperatura del cuerpo, solo dos
fosfatos de calcio son estables en contacto con medios acuosos, tales como los
fluidos del cuerpo: a pH < 4,2, la fase estable es CaHPO,.2H;0 (dicalciofosfato
o Brushita), mientas que a pH > 4,2 la fase estable es Cai(PO4)s(OH).
(hidroxiapatito HA). A temperaturas mds altas, otras fases tales como
€a3(PO.). (fosfato tricdlcico B, CsP o TCP) y CasP:05 (fosfato tetracdicico C4P)
estdn presentes. Las fases de fosfato de calcio deshidratadas de alta
temperatura interactian con agua o fluidos del cuerpo a 37°C para formar
hidroxiapatito. El HA se forma sobre superficies expuestas de TCA por la
siguiente reaccion

Ecuacién 3 4 CasPOs+2 H,0  —»  CayPOs(OH) + 2 Ca® + 2 HPO4*

De aqui que la solubilidad de una superficie TCP se aproxima a la solubilidad de
HA y baja el pH de la solucién, la cual ademds incrementa la solubilidad del TCP
y mejora la reabsorcion. La presencia de microporos en le material sinterizado
puede incrementar la solubilidad de esas fases.

La sinterizacion de cerdmicas de fosfato de calcio usualmente ocurre en el
rango de 1000 a 1500 °C siguiendo la compactacion del polvo segin la forma
deseada. Las fases formadas a altas temperaturas dependen no solo de la
temperatura sino también de la presién parcial del agua en la atmésfera de
sinterizacion. Esto se debe a que con agua presente, HA se puede formar y es
una fase estable por encima de 1360°C. Sin agua, CsP y CiP son las fases
estables. El rango de temperatura de estabilidad de HA incrementa con la
presién parcial del agua como lo hace la velocidad de transicién de fase de CiP
o €4 a HA. Debido a las barreras cinéticas que afectan las velocidades de
formacion de las fases estables de fosfato de calcio, es frecuentemente dificil
predecir la fraccion de volumen de fases de alta temperatura que se forman
durante la sinterizaciéon y su relativa estabilidad cuando se enfria a
temperatura ambiente.

Comenzando con polvos, se puede hacer mezclando en una solucion acuosa, la
proporcién molar apropiada de nitrato de calcio y fosfato de amonio, los cuales
producen un precipitado de HA estequiométrico Los iones Ca®, PO y OH
pueden ser reemplazados por otros iones durante el procesamiento o en
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ambientes fisioldgicos: por ejemplo se puede formar fluorapatito,
Cao(PO4)s(OH)2x con Oex<2; apatito carbonatado Caso(PO4)s(OH)z.2x(COs) 0
C10-xey(PO4)s-(OH)z-x-2y, donde Ocx<2 y Ocy<1/2x. E! fluorapatito se encuentra
en el esmalte dental y el apatito hidroxicarbonatado se presenta en los huesos.
El comportamiento mecdnico de las cerdmicas de fosfato de calcio influencia
fuertemente su aplicacién como implantes. Las resistencias a la tensiény a la
compresién y a la fatiga dependen del volumen de la posrosidad. La porosidad
puede estar en forma de microporos (<1 pum de didmetro, debido a la
sinterizacién incompleta) o macroporos (>10C pm de didmetro, creados para
permitir intercrecimiento de hueso). La dependencia de la resistencia de
compresién o. y el valumen total de poro V, se da en Megapascales:

o, =700""
Donde V, estd entre O y 0,5. La resistencia a la tensién o, en Megapascales,
depende en gran parte de la fraccién de volimen dela microporosidad V.

o, =220"

El factor Weibull n, de los implantes de hidroxiapatito es bajo (n=12) en
soluciones fisioldgicas, lo que indica baia fidelidad bajo cargas de tensién.
Consecuentemente en prdcticas clinicas las biocerdmicas de fosfato de caicio
se podrian usar como:

a Polvos

Implantes pequefios no sometidos a cartas tales como los del oido medio

Con refuerzos metdlicos puntuales como en implantes dentales

Como recubrimientos (por ejemplo composites)

Como implantes porosos de baja carga donde el intercrecimiento del hueso
actda como una fase reforzante.

(S S G

Los mecanismos de union de los implantes de hidroxiapatito denso (HA)
parecen ser muy diferentes de los descritos arriba para vidrios bioactivos.
Una matriz de hueso celular de osteoblastia diferenciada aparece en la
superficie, produciendo una banda estrecha, amorfa y electro densa de 3 a 5
um de ancho. Entre esta drea y las células, se han visto bolsas de coldgeno.
Cristales minerales de hueso se han identificado en esta drea amorfa. Como el
sitio madura, la zona de unién se encoge hasta una profundidad de solo 0.05 -
0.2 pm. E! resultado es hueso normal pegado a través de una capa de unidn
epitaxial a la masa del implante. Los andlisis de imdgenes del microscopio
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electrénico de transmisién (TEM) de las interfases de huesos HA han mostrado
un alineamiento epitaxial casi perfecto de cristales de apatito en el implante.

Una consecuencia de esta zona de unién ultradelgada es un muy alto gradiente
en el médulo de elasticidad de la interfase de unién entre el HA y el hueso.
Esta es una de las principales diferencias entre los apatitos bicactivos y los
vidrios y vitrocerdmicos bioactivos.

Fosfatos de Calcio reabsorbibles

La reabsorcidn o biodegradacion de las cerdmicas de fosfato de calcio es
causada por:
1. Disolucidn fisicoguimca, la cual depende de la solubilidad del producto
del material y el pH de su ambiente local
2. La desintegracion fisica en pequefias particulas debido al ataque quimico
preferencial de los bordes de los granos
3. Factores bioldgicos, tales como fagocitosis el cual causa un
decrecimiento en concentraciones de pH locales
Todas las cerdmicas de fosfato de calcio biodegradan a velocidades
incrementantes en el siguiente orden TCP > B-TCP»HA. La velocidad de
biodegradacién incrementa cuando:
1. Area superficial incrementa (polvos >sélido poroso > sélido denso)
Cristalinidad decrece
La perfeccidn del cristal decrece
El tamafio del grano y del cristal decrece
Sustituciones idnicas de COs*, Mg®' y Sr* en HA se incrementan

Ok wn

Los factores que tienden a disminuir la velacidad de biodegradacién incluyen
1. Sustituciénde F en HA
2. Sustitucién de Mg® en B-TCP
3. Relaciones mds bajas B-TCP/HA en fosfatos cdlcicos bifdsicos

Materiales de implantes con base Carbén

Se usan principalmente tres tipos de carbdn en instrumentos biomédicos: La
variedad de carbdn pirolitico isotrépico de baja temperatura (LTT), carbdn
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vitreo y la forma de vapor de carbdn depositado de temperatura ultrabaja
isotropico (ULTI)

Estos materiales de carbdn en uso son materiales monoliticos e integrales
(carbdn vitreo y carbén LTI o recubrimientos delgados impermeables (ULTI).
Estas tres formas no sufren de los tipicos problemas de integracién de los
otros materiales de carbén disponibles. Con la excepcion de los carbones LTI
codepositados con silice, todos los materiales clinicos de carbdn son carbdn
puro. Se ha afiadido mds del 20% en peso de silice al carbén LTI sin que
afecte significativamente la biocompatibilidad del material. La composicidn,
estructura y fabricacion de los tres carbones clinicamente relevantes son
unicamente comparables con la forma de carbén mds comin que ocurre
naturalmente (grafito) y otras formas industriales producidas de carbono puro.

Formas subcristalinas. Los carbones LTI , ULTI y los vitreos son formas
subcristalinas y representan un mds bajo grado de perfeccién de cristal. No
hay orden entre las capas como en el grafito natural, de ahf que la estructura
cristalina de esos carbones es bidimensional.

El rango de densidades de esos carbones es entre 1.4 y 2.1 g/cc. Los carbones
LTI de alta densidad son las formas mds resistentes de carbdn y la resistencia
puede ser incrementada por adicién de silice. El carbén ULTI puede también
ser producido con altas densidades y resistencias, pero es disponible solo como
un recubrimiento delgado (0.1 - 1 ym) de carbén puro. El carbdn vitreo es
inherentemente un material de baja densidad y como tal débil. Su resistencia
no puede ser incrementada a través de procesamiento.

Las propiedades mecdnicas de varios carbones estdn intimamente ligadas a sus
microestructuras. En un carbdn isotrdpico, es posible generar materiales con
mddulo de elasticidad bajo (20 Gpa o 2.9X10%si) y alta resistencia flexural
(275 a 620 Mpa ¢ 40 -90 Ksi). Hay muchos beneficios como resultado de esta
combinacidn de propiedades. Es posible que soporten grandes tensiones sin
fractura.

Los materiales de carbéon son extremadamente resistentes comparados con
cerdmicos tales como la alimina. La energia de fractura para carbones LTI es
aproximadamente 5.5. MJ/m’ comparada con 0.18 MJ/m® para la alimina, o sea
que el carbén es mds de 25 veces mds resistente.
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La resistencia a la fractura para los carbones depositados de vapor es mayor
que 5% siendo posible cubrir materiales poliméricos altamente flexibles tales
camo polietileno, poliéster y nylon sin riesgo de fracturar el recubrimiento
cuando se flexiona el sustrato. Por comparacién, la resistencia a la fractura de
la alimina es aproximadamente 0.1 %, aproximadamente 1/15 de la de los
carbones ULTI

Estos materiales de carbdn tienen una extremadamente buena resistencia al
desgaste, algo de lo cual se puede atribuir a su capacidad de sostener grandes
esfuerzos eldsticos locales bajo cargas concentradas o puntuales sin sufrir
dafios en su superficie.

La resistencia de unién del carbon ULTI al acero inoxidable y al TI-6Al-4V
excede de los 70 Mpa medidos con un probador de adhesidn de peliculas
delgadas. Esta excelente unidn es en parte llevada a cabo a través de la
formacion de carburos interfaciales. El recubrimiento de carbén ULTI
generalmente tiene una resistencia a la unién mds baja con materiales que no
forman carburos.

Otra caracteristica uUnica de los carbones es que ellos no se fatigan a
diferencia de los metales, la resistencia esencial no se desgasta con cargas
ciclicas. La resistencia a la fatiga de esas estructuras de carbdn es igual a la
resistencia a la fractura de ciclo simple. Parece que a diferencia de otros
solidos cristalinos, esas formas de carbdn no contienen defectos moviles los
cuales a temperaturas normales se pueden mover y proveer un mecanismo para
la iniciacién de una fractura de fatiga.

La aplicacién biomédica mds importante estd en el drea cardiovascular, tal
como en vdlvulas de corazdn, la primera de las cuales se implanté en 1969.
Desde entonces se han producido mds de 600.000 vdlvulas con componentes de
carbén pirolitico para implantes. La aplicacion cardiovascular es
particularmente solicitada. Los primeros intentos fallaron porque los
materiales usados fueron trombogénicos o sufrieron de alto grado de fallas al
uso y mecdnicas. Trombosis, uso, distorsion y biodegradacidn han sido
virtualmente eliminados debido a la biocompatibilidad y durabilidad mecdnica
del carbdn piroliticos, estableciéndolo claramente como el material escogido
para vélwulas del corazdn.
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Las superficies del carbén son no sélo tromboresistentes sino también
compatibles con los elementos celulares de la sangre. Los materiales no
afectan las proteinas del plasma o alteran la actividad de las enzimas del
plasma. De hecho, una de las explicaciones propuestas para la compatibilidad
de estos materiales con la sangre es que ellos absorben las proteinas de la
sangre en superficies sin alterarlas.

CLASIFICACION DE LOS BIOMATERIALES SEGUN LA NATURALEZA
DE LOS MATERIALES

De acuerdo con la naturaleza de los materiales los biomateriales también
pueden clasificarse en:

1. Cerdmicos

2. Metales

3. Polimeros

4. Composites

Los biomateriales poliméricos son ampliamente usados debido a sus enormes
posibilidades. Ellos permiten una amplia variedad de composiciones, son fdciles
de producir bajo diferentes formas geométricas con propiedades bien
determinadas y también pueden ser fabricados como fibras, tejidos, peliculas o
bloques.

Los polimeros pueden ser naturales o sintéticos, y en ambos casos es posible
encontrar composiciones bioestables (para usarse en implantes permanentes, o
para reemplazar parcial o totalmente tejidos u drganos dafiados) vy
biodegradables (composiciones adecuadas para reemplazamientos temporales).
Hay muchas aplicaciones de esos productos en los campos de los implantes
quirdrgicos, tejidos protectores y sistemas de distribucion de medicamentos.
Un ejemplo importante de mencionar es el cemento dseo acrilico, ampliamente
usado en odontologia y traumatologia debido a su fdcil manipulacién y rdpida
polimerizacion comparado con otros cementos. Desafortunadamente, hay
inconvenientes con su uso, gracias a que el calentamiento generado durante la
polimerizacidn, frecuentemente produce problemas de citotoxicidad y de
contraccion después del curado, dando lugar a micromovimientos del implante y
por lo tanto osteolisis y/o desgaste del cemento. Sin embargo, hoy en dia es
casi irremplazable.
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Generalmente hablando, los biomateriales metdlicos son hechos de pocos
elementos, si se considera que mas de tres cuartas partes de la tabla periddica
son metales. La primera condicién para su uso en prdtesis es que ellos sean
convenientemente tolerados por el tejido y por otra parte, que la
concentracion de los metales, asi como las especies quimicas que estén
presentes, puedan ser soportadas por los tejidos vivos. Ofra condicidn
fundamental es su resistencia a la corrosion. La corrosién es un problema
general de los metales aun mas en un ambiente hostil tal como el cuerpo
humano, a temperaturas de aproximadamente 37°C. Pero hay metales que
evitan estos problemas, tales como los metales preciosos; otros elementos
tales como el titanio, son capaces de formar una capa pasiva de éxido en su
superficie, protegiendo el interior del metal y previniendo el avance de la
corrosién.

De cualquier forma, los metales son exitosamente usados en diferentes
prétesis, en particular cuando es necesario soportar cargas; un ejemplo de
esto es el reemplazamiento de rodilla, donde se usan aleaciones de Cromo -
Cobalto y de Titanio. Dejando de lado los problemas que ellos pueden causar,
tales como metaliosis, no hay sustitutos apropiados para los metales en los
implantes que soportan cargas.

La ventaja principal de los biomateriales cerdmicos es su baja reactividad
quimica, siendo generalmente inertes y por lo tanto biocompatibles. Pero no
todas las biocerdmicas son inertes, y, de hecho, los materiales cerdmicos
usados en cirugla reconstructiva son bioinertes y bioactivas.

Se puede entender lo que es un material bicactivo, de acuerdo a la siguiente
definicién: “Un material bioactivo permite una respuesta bioldgica en su
interfase, posibilitando la formacién de un vinculo entre el tejido y el
material”. Desde el descubrimiento hecho por Hench, del BIOGLASS, se han
desarrollado varios tipos de vidrios, vitrocerdmicos y cerdmicos bioactivos.

Hay tres posibles resultados de la interaccién hueso - material implantado:
1. Si el material es inerte o casi inerte, se forma una cdpsula fibrosa
alrededor del implante

2. Siel material es bioactivo, se forma nuevo hueso
3. Si el material es degradable, se reabsorbe
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Para que un implante sea clinicamente exitoso, es necesario obtener
simultdneamente

1. Unainterfase estable con el tejido conector

2. Un comportamiento mecdnico similar al del tejido reemplazante

Las cerdmicas bioinertes tienen muy poca o ninguna influencia en los tejidos
circundantes. Sin embargo, no existen los biomateriales totalmente inertes:;
por lo que resulta mas adecuado definirlos como casi inertes. El mejor ejemplo
de esto es la Alimina o.

Por otra parte, las cerdmicas bioactivas o cerdmicas reactivas son capaces de
unirse con el tejido vivo. Esta también parece ser una caracteristicas de
algunos vidrios y vitro-cerdmicos, y de la hidroxiapatita.

Las biocerdmicas fueron introducidas en los afios 70 cuando se presentaron
fallas severas con los biomateriales usados hasta ese entonces tales como el
acero inoxidable, las aleaciones de titanio y el polimetilmecatilato. La razén
estas fallas fue, ademas de otras razones, el encapsulamiento de esos
materiales. Era obvio que se necesitaba buscar una mejor osteointegracion y
para ello se usaron inicialmente los materiales cerdmicos. Su fragilidad
restringe el campo de su aplicacion, teniéndose que usar solo en aplicaciones
con bajas especificaciones mecdnicas. Las excepciones de esto son la Alimina
y la Circona, usada en reemplazamientos de cadera.

Las biocerdmicas podrian ser los biomateriales ideales dado que su
biocompatibilidad y oseointegracién son buenas, ademds son los materiales
cuyos componentes son los mds similares a los componentes del hueso. Cuando
hay algun dafio en el sistema esquelético, hay dos posibilidades de accién:
Reemplazar la parte dafiada o sustituirla por un material que induzca la
regeneracion del hueso. Pero generalmente hablando, se puede establecer que
el uso de protesis artificiales estd causando problemas hoy en dia debido a la
diferencia en el requerimiento mecdnico entre el hueso artificial y el natural,
provocando fracturas, y también debido a la presencia de iones provenientes
del hueso artificial el cual puede ser téxico o perjudicial y puede causar dafio.
Es imposible regenerar hueso natural de esta forma. El hueso artificial es
hecho bdsicamente de metales, alimina, circonia, etc., todos ellos
biomateriales bioinertes, o por lo menos biotolerados, pero no todos bioactivos.
Esta situacidn general permite anticipar un muy importante campo de
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investigacién, apuntando a la prepraracién de biocerdmicas basadas en fosfato
de calcio con buenos requerimientos mecdnicos. En este sentido seria
necesario reforzar las biocerdmicas ya conocidas, por ejemplo, la sintesis de
biocomposites que mejoren las propiedades mecdnicas de las cerdmicas y
ahondar en el conocimientos del mecanismo de la formacién del hueso natural,
apuntando hacia las condiciones de sintesis que permitirian obtener
biomateriales compuestos orgdnicos - inorgdnicos en el laboratorio, alcanzando
buenas propiedades mecdnicas.

La meta final de la comunidad cientifica trabajando en este campo es obtener
hueso artificial equivalente al hueso natural. Mientras esta meta se logra, se
pueden cumplir objetivos menos ambiciosos tales como entender bien los
mecanismos y buscar métodos adecuados de sintesis.

Se puede decir, de manera general, que el cuerpo humano estd principalmente
formado por tres componentes: Agua, coldageno e hidroxiapatita. La dltima,
que es el mineral que compone los huesos, constituye aproximadamente el 5%
del peso total del cuerpo y juega un papel importante en el almacenamiento del
calcio, controlando la pérdida y ganancia de éste elemento. El hueso natural es
un nanocomposite compuesto de apatita hidroxicarbonatada (80% aprox.). De
hecho, la hidroxiapatita bioldgica muestra algunas caracteristicas distintivas
de la hidroxiapatita sintetizada estequiométrica, tales como: La
hidroxiapatita  bioldgica, tiene tamafio de cristal pequefio, gran drea
superficial, composicién no estequiométrica, CO;> en la red cristaling,
desorden en la estructura interna cristalina, ademds tiene una relacién Ca/P <«
1.667 y la sintetizada tiene una relacién Ca/P = 1.667

Otro punto importante de mencionar en este campo de las biocerdmicas es el
desarrollo de cementos para huesos basados en fosfatos de calcio. En estos, a
pesar de que se ha avanzado bastante, todavia quedan problemas por solucionar
en el tiempo de curado, en la resistencia, etc.

Dejando de lado los biocerdmicos basados en fosfatos de calcio, no podemos
olvidar una nueva cerdmica basada en Titanio. Kokubo, ha desarrollado una
capa de titanio convenientemente tratado con hidroxidos alcalinos, sobre
metales. Después de un adecuado tratamiento térmico, se forma una capa
estable de titanato. Los estudios in vitro e in vivo parecen indicar que los iones
alcalinos de la capa superficial son sustituidos por iones OH del fluido dando
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lugar a la formacién de “Titanio hidratado”en la superficie del metal, lo que
parece ayudar a la nuleacién de apatita, la cual crece debido a la
supersaturacion del fluido. Aunque este puede ser considerado un metal
bioactivo, este titanio hidratado es un componenete cerdmico. De cualquier
forma, muestra una alta resistencia a la fractura, y su médulo de elasticidad es
también alto.

Otro grupo importante de biomateriales lo constituyen los materiales
biomagnéticos, donde se incluyen muchos metales y cerdmicos.
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