[ DEUS LIBERTAS CULTURA |

UNIVERSIDAD DE CARABOBO
FACULTAD DE INGENIERIA
AREA DE ESTUDIOS DE POSTGRADO
DOCTORADO EN INGENIERIA
AREA QUIMICA

e

FACULTAD DE INGENIERIA

DESARROLLO DE PIEZAS POROSAS DE TITANIO
GRADO 2, RECUBIERTAS CON HIDROXIAPATITA PARA LA
REGENERACION OSEA FEMORAL.

Trabajo Especial de Grado de Doctorado
presentado ante la Ilustre Universidad de
Carabobo para optar al Titulo de Doctor en
Ingenieria. Area Quimica.

AUTOR: Ing. Angel J. Meléndez
TUTOR ACADEMICO: Dra. Sandra B. Cabello S.
TUTOR ADMINISTRATIVO: Dr. Cesar Seijas

VALENCIA 12 DE JULIO DE 2021



INDICE GENERAL

ACTA DE DISCUSION DE TESIS DOCTORAL.......cccvueerriireeeeerreneneernennnnns
102011 J (0N 10 2 2 . N
AGRADECIMIENTO....cuiitiitiiiiiieiiiiiiiniieiieiiiieiietieciecntsastassscscasssssscnsns
RESUMEN....ciuiiiuiiniiiinsnissensnsssissssssissssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssasssssses
7N 3 0 2 N 0
INDICE DE FIGURAS......cccitiiiiirieeiiiitteeeeietecnreeeessenrasssessessssnnnes
INDICE DE TABLAS....ccttttiiiiiiiiitttteeeeiiiiiirreeeees e e eessrsaeeessusssssssssssssss
INDICE DE GRAFICOS.......cccocuviiiiinniiiiinniieeeiinneeesnsinneee s s sssmssssssesssns
INTRODUCCION..
CAPITULO L. PROBLEMA DE INVESTIGACION ......................................
1.1.- Planteamiento del problema...ceeeeeeereieeieensneeresnetesaroenscssasosnsssnssosnssnnes
1.2.- Formulacion del problema.....eeeeeeiieiuimieeessnienieiesimmessronsssssssmsnsossssnsonss
1.3.- Justificacion de 1a iINVeStiGacCiON..ceeeurueeerreiniiiesrenteierinieisienseseasenscnssen
1.4.- Antecedentes de INVEStIZACION.tutetuieintiiieiierintiieiintiierinieeeiarencensssnnnns.
1.4.1.- Métodos de obtencion de piezas porosas de titanio y sus aleaciones.......
1.4.2.-Métodos de recubrimientos de piezas de titanio (Ti) con ceramicos de
hidroxiapatita precipitada (Hap.), biovidrios y relacionadoS...c.cceeeeeeneieeieriecneciiennnns
1.5.- Objetivos de 1a INVeStiZaCiON..eeurereeeieeneiareeeierieietieeneieriecemiececnceacnnes
1.5.1.- Objetivo Zeneraliceuieiereeesreiimessnesesneseenssressssesssssssosnssssssosnsssnass
1.5.2.- Objetivos eSpeCifiCOS.ceurirtimieneiiieierietiiiniiimiectiietenciesiececncnnne
CAPITULO II. FUNDAMENTOS TEORICOS.......cccuueemireeeeernnneeeerenneeessennnns
2.1.- Sistema 06seo.. ee
2.2.- Mecanismo de formacmn Osea sobre blomaterlal base tltamo .....................
2.3.- Desarrollo de biomateriales POTOSOS.ceeereeeeteesressssessssssssnsssssssensosnsssnns
2.4.- Proceso de combustion del carbon superactivado...eeeeeeeeeeiecneeneeeenmnenecsenne
CAPITULO ITI. METODOLOGIA......cccciiiiiiiiiiiiteeeiee e esessascssaens
3.1.- TIpO de INVESHIZACION. ¢ erurenrrrerrnreeeentesssssssnsssssenssmmmsnssssssnsssssnssnsssssns
3.2.- Procedimiento (Materiales, Equipos y MEtodoS)..ueeerreeenreinerenresnreennccnnes
3.2.1.- Determinacion de la temperatura de sinterizacion, de la presion de
compactacion y el porcentaje de carbon superactivado adecuados para la obtencion de
piezas de titanio grado 2, con maxima COhESION ..vuvirrieieineiniiarieieeneieciececncnncnns
3.2.2.- Evaluacion las propiedades mecédnicas de compresion y flexion, a las
piezas porosas de titanio, obtenidas por pulvimetalirgia.....oeeeeeiiiieeieinrinerinrieenn
3.2.3.- Determinacion de la influencia del carbon superactivado (CSA) en la
microestructura de piezas porosas de titanio grado 2, obtenida por sinterizacion .........

3.2.4.- Determinacion de la densidad de la pieza porosa (p), porosidad total (Py) y
porosidad interconectada (Pint)eeeeeeseeseereeeesserossressesssaressesssssesssssssscsnsssnnsonns

3.2.5.- Evaluacion de la bioactividad de las piezas porosas de titanio obtenidas
con maximo porcentaje de porosidad interconectada..ceueeeeeieieeisiereinrcsenresnecenennnes

pp-

vi
vii
viii

ix

xiv

15
21
21
21
22
22
25
42
46
52
53
53

53

64

68

70



CAPITULO IV. RESULTADOS y SUDISCUSION.....c.cuuceiiiiirrnnnnineeeeeeesnnenne 81

4.1.- Analisis fisicoquimico de 10S PreCUISOTeS.cureerererrnreesanrenesnnsansonsssmsenesones 81
4.2.- Analisis del proceso pulvimetalirgico..eeeieeieiiiiiiniiiiiiiiiiiiinieieiieiineiennn 83
4.3.- Andlisis de la determinacion de la densidad, porosidad total y porosidad
interconectada de 1as PIEZas POT0SAS...ceeriutieiieiiniimeeiieiiatiieierinieiesiseineessimmnnns 87
4.4.- Analisis de la Difraccion de Rayos X (DRX).ueeuieieiinieniiinmienionernnioonsnnnns 91
4.5.- Andlisis de la Espectroscopia de Rayos X por Dispersion de Energia
2020 T 93
4.6.- Analisis microestructural de 1as MUESIIaS..eeereressereresneresssessrosnscsssocnsonnes 98
4.7.- Analisis del comportamiento MECANICO.cueresrererierinreresiereneeissencenscnnsnsanes 108
4.8.- Analisis de bioactividad...cceeeeeiieiiiieiieiiiiiiiiieiiiiiiieiieiiiiieciecieeaenenes 116
SECCION FINAL..cccetttiiiiiuuertteeeeeeaaannnrreeeeeesessaannseeaeeeessesesnmsseeeeeeeses 125
L O01) 1 T4 L1 11 1 125
Recomendaciones.......ccooeviiiiiieiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieiiietcieecieteenecnnscens 126

REFERENCIAS BIBLIOGRAFICAS........ccccevttmmuveeneeeeeeenrnnnceseeeesnneessmmmnneess 128
ANEXOS . .o iiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiititieiieitttetttetattacsasssssssassacssssssscsssenesscnns 139



3 \j% UNIVERSIDAD DE CARABOBO 9

FACULTAD DE INGENIER{A
DIRECCION DE ESTUDIOS PARA GRADUADOS 3
SECCION DE GRADO

FACULTAD DE INGENIERIA

Acta de Discusion de Tesis Doctoral en atencion a lo dispuesto en los articulos 147, 148, 149,
del Reglamento de Estudios de Postgrado de la Universidad de Carabobo, quienes suscribimos
como jurados designados por el Consejo de Postgrado de la Facultad de Ingenieria de acuerdo
a lo previsto en el Articulo 146 del citado Reglamento para estudiar la tesis Doctoral Titulada:

Desarrollo de Piezas Porosas de Titanio Grado 2, Recubierta con Hidroxiapatita para la
Regeneracion Osea Femoral.

Presentada para optar al grado de Doctor en Ingenieria por el aspirante Angel José Meléndez,
CI. 7330382.

Habiendo leido y escuchado la exposicion, decidimos que la tesis cumple con la rigurosidad
académica y cientifica, por lo que se da por: _APROBADO

En Valencia, alos __12___dias del mes de JULIO del 2021.

&

Prof. Dr. Cesar Seijas

7

Prof. Dr. Aaron Muiioz Prof. Dr. Luis Ojeda

tebrs ’ O/VLCLDU
I-‘ur‘l\@q'én Ciepe w3
segtin gaceta oficial N.> 41.823 de fecha 17/02/:
Prof. Dr. Trino Barreto Prof. Dra. Sandra Cabello

Fecha:

UNIVERSIDAD DE CARABOBO/ DIRECCION DE POSTGRADO

FACULTAD DE INGENIERiA, NAGUANAGUA SECTOR BARBULA
Teléfonos Direccion:/0241) 8672829 — 8674268 EXT. 102. FAX — (0241) 8671655 http://postgrado.ing.uc.edu.ve



DEDICATORIA

Alcanzar una meta significa un hecho muy importante, tengo el placer de dedicarle este Trabajo
de Grado Doctoral a los seres que mas quiero por ser especial en mi vida:

A mi abuelo: Amador

A mi madre: Dorila

A mis Hijos: Angel Eduardo y Angel José

A la madre naturaleza por estar Dios en ella.



AGRADECIMIENTO

Tengo el placer de agradecer a:

Empresa TEXTIL COLI de Puerto Cabello.

Refineria El Palito (REP., PDVSA).

Petroquimica de Venezuela Morén, (PEQUIVEN., Moron).

Departamento de Metalurgia de la Universidad Politécnica Territorial de Puerto Cabello,
(UPTPC).

Centro de Ingenieria de los Materiales y Nanotecnologia del Instituto Venezolano de
Investigaciones Cientificas (IVIC).

Venezolana de Vidrio (VENVIDRIO CA.)

Universidad Experimental Politécnica “Antoni Jos¢ de Sucre” (UNEXPO Barquisimeto)

En especial a Dra. Sandra B. Cabello S., por el apoyo para la feliz culminacién de esta Tesis
Doctoral.

A todos mis compafieros de estudios, por los buenos momentos que compartimos juntos.

A todos los profesores de la Universidad de Carabobo que compartieron sus conocimientos a lo

largo de mis estudios y de mi investigacion.

A todos ellos, muchas gracias.



| DEUS LIBERTAS CULTURA |

FACULTAD DE INGENIERIA
AREA DE ESTUDIOS DE POSTGRADO
DOCTORADO EN INGENIERIA
AREA QUIMICA

FACULTAD DE INGENIERIA

DESARROLLO DE PIEZAS POROSA DE TITANIO GRADO 2, RECUBIERTA CON
HIDROXIAPATITA PARA LA REGENERACION OSEA FEMORAL.

AUTOR: Ing. Angel J. Meléndez. TUTOR: Dra. Sandra B. Cabello S.
RESUMEN

El titanio como biomaterial presenta limitaciones para su uso como protesis, son mas rigidas que
el hueso huésped, son bioinertes, y su 6xido tiene baja bioactividad. Un método para controlar la
rigidez es creando poros interconectadas en la protesis metalica por proceso pulvimetalurgico con
espaciador, y la bioactividad de su 6xido es incrementada recubriendo las protesis de titanio con
hidroxiapatita (Ha). El proposito de esta investigacion es desarrollar piezas porosas de titanio
grado 2, recubiertas con Ha, con propiedades mecanicas similares al hueso femoral, utilizando
polvo de titanio grado 2 (TiG2) de 200 a 440 pm, y polvo de carbon superactivado (CSA) de 600
a 840 um, como espaciador, mezclados a una proporcion de 10, 30, 50% en peso de CSA.,
compactadas a 600 MPa, sinterizadas en una mufla, a temperaturas de 800, 1000, 1200°C. Se
determind: La influencia del carbon superactivado, la temperatura y tiempo de sinterizacion en la
microestructura de las piezas porosas. El porcentaje maximo de porosidad total e interconectada
en las piezas sinterizadas, utilizando el principio de Arquimedes. La resistencia a la flexion y
compresion. Evaluacion de la bioactividad mediante solucion supersaturada de iones fosfato y
calcio (SCS), y recubrimiento de las piezas con maximo porcentaje de porosidad interconectada
con Ha. La caracterizacion se realizo a través de microscopia Optica, y microscopia electronica de
barrido (MEB), espectroscopia de rayos x por dispersion de energia (EDAX), difraccion de rayos
x (DRX), y fluorescencia por RX. Los resultados obtenidos fueron: Porosidad interconectadas de
55% y tamanos de poros entre 100 a 650 pum, recubiertos de una fase vitrea de silice en su
superficie, cuya matriz presentd cristales de titanatos de hierro y aluminio. La resistencia a la
flexion y compresion de las piezas desarrolladas fue de 135 MPa y 61,02 MPa, respectivamente,
valores mayores que la resistencia del hueso trabecular femoral y menores al hueso cortical. Se
obtuvo una relacion de Ca/P =1,14, indicando alta solubilidad del recubrimiento. Los resultados
sugieren que el sistema es promisorio para aplicaciones en el desarrollo de implantes femorales.

Palabras Clave: Titanio, Carbon Superactivado, Vidrio, Hidroxiapatita.



DEVELOPMENT OF POROUS PIECES OF TITANIUM GRADE 2, COATED WITH
HYDROXIAPATITE FOR THE FEMORAL BONE REGENERATION.

AUTOR: Ing. Angel J. Meléndez TUTOR: Dra. Sandra B. Cabello S.

ABSTRACT

Titanium prostheses present limitations for their use as biomaterials, they are more rigid than the
host bone; they are bioinerts, in addition to the dioxide of Titanium that is produced on its surface
has low bioactivity. One method to control stiffness is to create interconnected pores in the metal
prosthesis by powder metallurgical and spacer processes and bioinertia is avoided by coating the
prosthetic pieces with hydroxyapatite, which is bioactive. The intention is develop porous pieces
of titanium grade 2, coated with hydroxyapatite, with mechanical properties similary to the
femoral bone. For this, grade 2 titanium powder (Tig2) of 200 to 440 pum, and superactivated
carbon powder (CSA) of 600 to 840 um were used, as a spacer; mixed at a proportion of 10, 30,
50% by weight of CSA., compacted at 600 MPa, sintered in a muffle, at temperatures of 800,
1000, 1200 °© C. The effect of the percentage of the spacer and the sintering temperature on the
microstructure of the porous pieces was determined. Using the Archimedes principle, the
maximum percentage of total and interconnected porosity in the sintered pieces was determined.
The mechanical properties were determined by compression and bending tests. The pieces with
the highest percentage of interconnected porosity, evaluated their bioactivity and the coating with
hydroxyapatite, using supersaturated solution of calcium and phosphate ions (SCS). The sintered
pieces were characterized through optical microscopy, and scanning electron microscopy (SEM),
energy dispersive x-ray spectroscopy (EDAX), x-ray diffraction (XRD), and RX fluorescence. It
was possible to develop porous pieces of titanium with 55% interconnected porosity with pore
sizes between 100 to 650 um, covered with a silica vitreous phase on its surface, whose matrix
presented crystals of iron and aluminum titanates, a resistance to bending and compression of 135
MPa and 61.02 MPa, respectively, values greater than the resistance of trabecular bone, a coating
of hydroxyapatite, with a bioactivity index of 1.14 Ca/P.

Key Words: Titanium, Superactivated Carbon, Glass, Hydroxyapatite.
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INTRODUCCION

El cuerpo humano posee maultiples sistemas complejos que sufren deterioros por
enfermedades, traumas o por envejecimiento. Uno de los mds importantes sistemas es el 0seo,
este posee 206 huesos con diferentes caracteristicas geométricas, tan pequefias como el martillo y
el yunque del oido, hasta largos, con altas exigencias biomecanicas, como el fémur.

El fémur estd sometido a fracturas, defectos y enfermedades como el cancer, estos traumas se
han estado corrigiendo mediante la sustitucion del hueso dafiado con injertos dseos propios del
paciente, de otros seres humanos o de animales. Estas sustituciones Oseas, en la practica médica
presentan limitaciones, entre estas estan: dificultad para la obtencion de los injertos propios o de
otros seres humanos que sean compatibles, intervenciones quirurgicas adicionales, mayor
morbilidad postoperatoria, fracasos por reabsorcion, transmision de enfermedades, rechazo
inmunologico y, sobre todo, por dificultades de obtencion y conservacion [1]

En la actualidad se han estado usando biomateriales sintéticos como sustitutos 6seos, entre
estos estan: el titanio comercial puro (Ti cp.) y sus aleaciones, la hidroxiapatita y los biovidrios
base silice. No obstante, estos biomateriales presentan restricciones.

Las protesis de titanio presentan propiedades mecéanicas que sobrepasan las de los huesos, asi
se tiene, que el modulo de rigidez muestra gran diferencia entre la del implante de titanio (110
GPa) y la del hueso humano (10-30 GPa) [2, 3] provocando el fendémeno denominado “stress
shielding” o apantallamiento de esfuerzo [3]

Por otro lado, el titanio y sus aleaciones son bioinertes, lo que causa eventualmente su rechazo
debido a la creacion, al inicio del mecanismo de osteointegracion, de una capa microfibrosa que
aisla el hueso huésped, lo que evita la colonizacion de las células osteoblésticas encargadas de la
neoformacion osea [4, 5].

El 6xido de titanio en forma de anatasa, obtenida a partir de tratamientos térmicos, quimicos y
electroquimicos [6], es una de las fases mas comunes en la superficie de estos biomateriales. La
anatasa permite desarrollar bioactividad en los implantes o protesis y mejorar la capacidad
osteoinductiva del titanio y sus aleaciones, pero presenta, al inicio de la integracion dsea, periodo

de tiempo prolongado para que aparezca el enlace quimico con el componente inorganico del
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hueso, dificultando su aplicabilidad como dispositivos biomédicos [7].

La hidroxiapatita (Ha) [Ca;o(PO4)s(OH),], es un compuesto cerdmico que posee una estructura
quimica y cristalografica similar al hueso, su empleo ha sido excelente, con resultados muy
favorables [8]. La hidroxiapatita, al igual que los biovidrios, ha mostrado ser eficaz como
biomaterial, pero posee pobres propiedades mecanicas.

Por otro lado, la hidroxiapatita por si sola muestra una baja velocidad de reabsorcion, ésta es
mejorada cuando es mezclada con fosfato tricalcico fase B (TCP-B), con predominio de la
hidroxiapatita [8].

Las limitaciones de los biomateriales antes citados pueden corregirse usando procedimientos
tecnologicos ampliamente desarrollados, asi el problema de la rigidez del titanio sélido se puede
reducir creando piezas porosas mediante proceso pulvimetalurgico con adicion de espaciadores
(formadores de poros) como el carbon superactivado (CSA), que al calcinarse crean micro y
macroporos. Los poros creados facilitan la osteointegracion, permitiendo el crecimiento de
células dseas en las superficies de los poros, garantizando asi un anclaje mecanico fuerte [2].

El carbon superactivado (CSA) es un carbon activado aglomerado con arcilla silicoaluminosa,
que en el proceso de sinterizacion se calcinard, creando una atmosfera reductora, los micros y
macroporos en la pieza, y proveera, por el procedimiento de sintesis térmica localizada (STL), el
vidrio fundido base silice que recubrira la superficie de los poros.

A través del método biomimético, usando solucidon supersaturada de iones fosfato y calcio
(SCS), se recubrira la fase vitrea con precipitado de fosfato de calcio amorfo o/y con
hidroxiapatita.

Se obtendra asi un biomaterial que facilitard la osteoconduccion, la osteointegracion y la
biocompatibilidad, con anclajes mecanobiologicos mas duraderos, basados principalmente en el
crecimiento 6seo de integracion, que experimentara el tejido dseo en la microestructura de poros
interconectados, con propiedades mecénicas cercanas al hueso femoral.

Lo bioinerte de las piezas de titanio so6lido, se ha controlado recubriendo las piezas con
biovidrios o hidroxiapatita mediante diferentes métodos de modificacion superficial, tales como:
Técnica biomimética, blastinizado, anodizado por plasma quimico y tratamiento alcalino en
NaOH [9,10,11], procesos fisicos como la proyeccion y tratamientos térmicos, y electroquimicos
como la electroforesis [12,13]. Transformando superficies bioinertes en bioactivas e hidrofilicas,
permitiendo acelerar y mejorar los fendmenos biologicos que aseguran una rapida y duradera

osteointegracion [11], fomentando un enlace directo con el hueso (fijacion bioactiva) evitando la



presencia de la fibrosis [9,14]. Estos tratamientos y/o recubrimientos se han realizado
exitosamente en superficies de piezas porosas de titanio, pero no en la superficie de los poros
internos de las piezas.

Se pretende desarrollar y evaluar biomateriales sintéticos bioactivos con estructura porosa, de
excelente calidad y durabilidad y capaz de soportar cargas mecanicas similares al hueso
trabecular del fémur. Para lograr este objetivo se confeccionaron 54 muestras, 27 cilindricas y 27
rectangulares, mezclando polvo de titanio grado 2, y carbon superactivado (CSA), comprimidos y
sometidos a diferentes temperaturas y tiempos de sinterizacidon y caracterizdndolas mediante:
Difraccion de Rayos X, (DRX), observacion con el Microscopio Optico y Electrénico de Barrido
(MEB), microanalisis quimico por espectroscopia de rayos x por dispersion de energia (EDAX),
fluorescencia por Rx, ensayo de flexion y de compresion, y evaluacion de bioactividad que
medird el grado de recubrimiento con fosfato de calcio o con hidroxiapatita.

La tesis esté estructurada en cuatro capitulos y una seccion final.

El capitulo I: Presenta el planteamiento del problema, formulacidn, y justificacion de la
investigacion. Se describen antecedentes de investigaciones relacionadas con biomateriales
porosos y recubrimiento con hidroxiapatita, biovidrios y relacionados. Se presentan el objetivo
general y los objetivos especificos.

El capitulo II: Presenta el marco tedrico, fundada en el sistema 6seo, biomateriales metalicos y
ceramicos, carbon superactivado como espaciador, biovidrio y hidroxiapatita, regeneracion Osea,
métodos de recubrimiento cerdmico sobre metales.

El capitulo III: Describe la metodologia, tipo de investigacion, muestra, poblacion, empleada
para el desarrollo experimental del trabajo de investigacion, describe los materiales, equipos, y
procedimiento adoptada para cada método, soportado con bases tedricas y las diferentes técnicas
de caracterizacion del biomaterial obtenido.

El capitulo IV: Se presentan en forma de Tablas, Figuras y Graficos los resultados obtenidos,
y se discuten los mismos para cada objetivo especifico planteado.

Seccion Final: Presenta las conclusiones relacionadas a los objetivos especificos, y las

recomendaciones.



CAPITULO I. PROBLEMA DE INVESTIGACION.

1.1.- Planteamiento del Problema.

El cuerpo humano posee sistemas complejos como el sistema nervioso, el sistema sanguineo,
el sistema linfatico, el sistema 6seo, entre otros, que estan intimamente relacionados.

El sistema 6seo, uno de los mas importantes, posee tejidos conjuntivos mineralizados duros y
elasticos que proporcionan soporte, proteccion a los drganos, y locomocion [5,15,16]. El fémur es
un hueso de las extremidades inferiores, es el mas largo del ser humano, soporta altas cargas
mecanicas de compresion, flexion y torsion [17], estos sufren defectos, enfermedades y fracturas
que afecta la capacidad funcional del ser humano. Accidentes automovilisticos, golpes de alta
intensidad o caidas de alturas considerables, ocasionan fracturas con fragmentacion oOsea,
presentando gran dificultad para su reparacion, implicando retirar los pequeios fragmentos y
sustituirlos con injertos naturales o con biomateriales sintéticos.

Los defectos 6seos o fracturas del fémur se han tratado con injertos 6seos autdlogos (huesos
del propio cuerpo), o por aloinjertos de los bancos de huesos humanos, pero estas alternativas
tienen tasa de éxito limitada: riesgo de transmitir enfermedades, tiempo quirurgico alargado,
pérdida sanguinea, costo adicional, riesgo de morbilidad postquirtrgica provocada por infeccion,
dolor neuroldgico, hemorragia y debilidad muscular [1,18]. En la actualidad se estdn usando,
como alternativa, biomaterial metalico, ceramico, polimeros, y materiales compuestos.

Los biomateriales de alimina o de titanio son materiales bioinertes, y tienden a fallar por la
falta de union quimica entre el implante y el tejido, lo cual conlleva al desgaste y deterioro del
implante con el tiempo [19] y aflojamiento. Se han usado piezas porosas de biovidrios,
hidroxiapatita mezclado con fosfato tricalcico-f, con excelente bioactividad, biocompatibilidad, y
osteoconductividad, pero de bajas propiedades mecanicas, limitdndolas para corregir o reparar

defectos O0seos femorales.



Las proétesis metalicas mas utilizadas han sido el titanio comercialmente puro o aleados; pero
presentan gran diferencia entre la rigidez del hueso humano (10-30 GPa) y el implante de titanio
(110 GPa) [2,3], esto provoca que el elemento protésico absorba todas las cargas mecénicas y el
hueso resulte descargado, lo que causa la reabsorcion del hueso y finalmente el aflojamiento de la
prétesis, de acuerdo al fenomeno denominado “stress shielding” o apantallamiento de esfuerzo.
Muchos pacientes jovenes que fueron sometidos a implantes de titanio, y en virtud del
incrementado significativo de la expectativa de vida de las tltimas décadas (cercana a los 80
anos), deben ser intervenidos quirirgicamente varias veces en su vida para remplazar dichos
implantes, debido al fenomeno “stress shielding”. Para evitar la osteopenia femoral asociada al
uso de implantes 6seos o al "stress shielding", estos biomateriales deben poseer propiedades
mecanicas lo mas cercanas posibles a las del fémur (compatibilidad mecéanica). Una manera de
reducir estas diferencias es creando materiales porosos mediante proceso pulvimetalurgico con la
variante de uso de espaciador, este proceso garantizaria un mayor control del tamafio, forma,
distribucion y porcentaje de poros; favoreciendo la osteointegracion, gracias a la colonizacion de
los poros por las células osteoblésticas. Este mecanismo favorece el crecimiento 6seo, creando
anclajes mecanobiologico fuerte [2].

En protesis solidas fabricadas con materiales altamente inertes (no bioactivos), como el
titanio, son rodeadas de una capa fibrosa de colageno no mineralizado, que lo aisla del hueso
huésped [20]. Las caracteristicas de la fibrosis dependen principalmente de la naturaleza
fisicoquimica de la superficie, tipo de proteina de adhesion, condiciones de carga electronica,
condiciones del tejido receptor, extension de la lesion creada durante la implantacion y la
cantidad de matriz 6sea provisional generada. La mayoria de los fallos, principalmente
aflojamiento, de los implantes inertes se originan en la interfaz tejido-implante, por lo que la
fibrosis tiene un papel importante en dichos fallos, a medida que el espesor de la capa de tejido
fibroso sea mayor, mayor influencia tendra los micromovimientos en la estabilidad mecanica del
implante e incluso su osteointegracion [14]. Todo esto ha conducido a la utilizacion de diferentes
metodologias para la modificacion de la superficie de los implantes con el objetivo de mejorar la
estabilidad a largo plazo, promoviendo una mejor osteointegracion, fomentando enlaces directo
con el hueso (fijacioén bioactiva o quimica) evitando la presencia de la fibrosis [14,21].

En materiales bioactivos porosos como biovidrios, la disolucion de estos materiales
comienzan simultaneamente dentro de los macroporos y microporos, desde las primeras horas de

su implantacion, dando lugar a dos fendmenos sucesivos: Inicialmente se detecta intercambio



i6nico entre el fluido fisiologico y el implante, precipitando hidroxiapatita biologica que recubrira
la superficie de los poros y posteriormente la osteoformacion, esta tltima detectable tinicamente
después de varios dias de la implantacion [22].

Los materiales porosos o celulares son una nueva y atractiva clase de materiales, que ofrecen
una gran variedad de aplicaciones estructurales y funcionales. Estas poseen interesantes
combinaciones de propiedades mecanicas y fisicas, como alta tenacidad y baja densidad relativa
(pr), la p; representa la proporcion del volumen de la estructura sélida respecto al volumen de la
pieza porosa (p/ps), donde p es la densidad del material celular o poroso y ps la del material
solido. Cuando la p; < 0.3 (30%) la pieza se considera como espuma o so6lido celular, de lo
contrario, se considera como so6lido poroso [23].

Se requiere de un biomaterial poroso que se pueda reabsorber pasivamente como los
biovidrios, de tal manera que el frente de resorcion y el frente de formacion de Osea estén en
contacto, ademas que presente una alta estabilidad ante los esfuerzos mecéanicos y que se
encargue de la pérdida de apoyo mecanico del hueso, para después ir reduciendo progresivamente
su inestabilidad mecanica, por lo que se estimulan los procesos propios del cuerpo de
remodelacion Osea y, por tanto, estimulan una osteoneogénesis mas rapida y con ello una
reabsorcion activa del material de adicion 6sea [24,25].

Los materiales compuestos porosos ceramica/metal, cuando estén en contacto con los fluidos
corporales, tendrian la habilidad de inducir la nucleacion y el crecimiento de hidroxiapatita en su
superficie [3]. El requerimiento esencial para que un material implantado se enlace a un tejido
vivo es la formacion de hidroxiapatita, y neoformacion dsea en la superficie del poro.

La formacion de la hidroxiapatita es importante que pueda ser reproducible en presencia de la
solucion bioldgica simulada [26]. La bioactividad in vivo de un material se puede predecir
evaluando la formacién en la superficie del material de la hidroxiapatita en presencia de la
solucioén fisiologica sintética o simulada (in vitro), asi se tiene qué, si un material es capaz de
formar hidroxiapatita en su superficie, al ser sumergido en la solucion, podra in vivo crear enlaces
directos con el hueso huésped a través de la capa formada en su superficie. Existen resultados
cuantitativos que muestran que el grado de formacidon de hidroxiapatita de los materiales
inmersos en la solucion sintética, permite predecir el grado de formacion que se tendra in vivo
[26].

En la actualidad, el titanio y sus aleaciones se utilizan de forma extensiva en la fabricacién de

dispositivos biomédicos implantables. Sin embargo, debido a las diferencias significativas entre



la composiciéon quimica y las fases presentadas por estos materiales y la del tejido 6seo, la
insercion en el esqueleto humano puede producir: ausencia de una union fuerte entre el hueso y el
implante, reacciones a cuerpo extrafio y corrosiéon de la superficie del dispositivo implantado
[27]. Se han ensayado varios métodos para recubrir piezas s6lidas de titanio con hidroxiapatita o
biovidrios bioactivos, combinando asi las excelentes propiedades mecanicas del titanio con la
aptitud de estas cerdmicas de unirse al hueso (bioactividad).

Los biomateriales metalicos tienen propiedades mecanicas atractivas, pero tienen un alto
comportamiento bioinerte y los cerdmicos son bioactivos con propiedades mecanicas no
satisfactorias. El camino a seguir para lograr implantes bioactivos con buenas propiedades
mecénicas, que es lo buscado, es desarrollar técnicas de tratamiento superficial que permitan la
obtencion de recubrimientos de ceramicas bioactivas tanto en la superficie de los poros internos
como en la superficie del implante metalico, de tal forma que se combine el excelente
comportamiento bioldgico de los ceramicos con las buenas propiedades mecanicas de los
metalicos [18].

El implante debera tener, al menos, la misma resistencia mecanica que el hueso a reemplazar,
por lo que un equilibrio entre porosidad y resistencia mecanica se hace absolutamente
imprescindible [28].

La técnica pulvimetalurgica resulta muy conveniente para el trabajo con titanio, pero se debe
tener en cuenta, en la etapa de sinterizacion, su reactividad con el oxigeno, hidrogeno y carbono,
por lo que debe ser procesado en atmoésfera controlada, reductora, o al vacio. El trabajo con
espaciador (generadores de poros) como cloruro de sodio, carbamida (Urea), carbonato de
amonio, magnesio, polimeros, canfeno, hidrégeno, hielo [13], carbon, carbon activado (CA) y
carbon superactivado (CSA), entre otros, son buenos complementos en el proceso
pulvimetalargico, ya que permite obtener piezas altamente porosas.

El uso de carbon superactivado como espaciador proporciona muchas ventajas: garantiza una
atmosfera reductora en el proceso de sinterizacion, en el proceso de su combustion produce CO y
COy; proporciona vidrio base silice que recubrird las superficies de los macroporos, el carbon
superactivado es un carbon activado aglomerado con arcilla bentonitica (23,86% Si, 9,28% Al,
0,56% Ti, 6,13% Fe [29] o caolinitica, que a altas temperaturas se funde, recubriendo la
superficie de los poros formados. Esta fase vitrea reaccionara con la solucion biologica simulada

para precipitar hidroxiapatita, obteniendo asi una excelente capa bioactiva.



Por otro lado, la combustion del carbon superactivado, genera la energia necesaria para la
sintesis térmica localizada, fundiendo el titanio que rodea las particulas de CSA, y mediante las
microporosidades, propias del carbon superactivado, permitiendo que el titanio fundido se infiltre
y reaccione con el aluminio que posee el vidrio liquido silicoaluminoso, formando titanatos de
aluminio-hierro, que contribuird al mejoramiento del comportamiento mecanico, y regulando la
velocidad de disolucion del vidrio [30].

La hidroxiapatita ofrece enormes ventajas desde el punto de vista de la respuesta biologica
para su utilizacion como reemplazo 6seo, pero sus pobres propiedades mecénicas han limitado su
aplicacion clinica en situaciones en las que se requiere altas exigencias biomecanicas. Las bajas
prestaciones mecanicas y la alta bioactividad de la hidroxiapatita han sido una de las principales
motivaciones para utilizarla como recubrimiento de los implantes metalicos o materiales vitreos
[14], con el propdsito de sumar su bioactividad con la resistencia mecanica del substrato
metalico. Existen varias técnicas disponibles para aplicar recubrimientos de hidroxiapatita,
electroforesis, sol-gel, electroquimicas, biomiméticas, recubrimiento en vacio (PVD), proyeccion
térmica, entre otras [31].

Uno de los métodos maés utilizados, para el recubrimiento de Ha sobre sustrato metdlico no
porosos, es por proyeccion térmica, pero este tiene limitaciones, produce una baja adherencia,
debida a las diferencias entre los coeficientes de expansion térmica de ambos, ya que el
enfriamiento posterior a la proyeccion, puede producir una pérdida de adherencia o incluso la
delaminado del recubrimiento. La excesiva acumulacion de calor en las particulas de
hidroxiapatita del recubrimiento, puede provocar su disociacion a fosfato de calcio, el cual es mas
estable a altas temperatura que la hidroxiapatita [31].

La electroforesis es otro método muy usado, este es un procedimiento electroquimico que
utiliza, para el transporte de moléculas o iones sobre el sustrato, voltajes de hasta 120 v [32,33].
Es importante recalcar que el sustrato debe poseer buena conductividad eléctrica, de lo contrario
se generara una pobre adherencia.

Se han preparado sustitutos 6seos basados en mezclas de hidroxiapatita y fosfato tricalcico-p3,
que evolucionan, bajo condiciones fisiologicas, a nanoapatitas carbonatadas. Estas reacciones
estan basadas en equilibrios entre la fase mas estable, hidroxiapatita, y la mas reabsorbible,
fosfato tricalcico-f, que dan lugar a una mezcla que sufre una progresiva disolucion en el cuerpo
humano, sirviendo como nucleos de formacion de hueso nuevo y aportando iones Ca*” y PO, al

fluido bioldgico [ 34].



Las diferentes modificaciones de la hidroxiapatita bioldgica, con sustituciones de los grupos
fosfatos (PO4>) o hidroxilos (OH") por grupos carbonatos (COs>), o substituciones de los grupos
hidroxilos por fluoruros o cloruros, asi como substituciones de los iones Ca®", por otros cationes
como Na', K' y Mg”’, pueden alterar algunas propiedades fisicas de los cristales, como su
solubilidad [14,22,35]. La cristalizacion y la relacion Ca/P dependen del tipo de hueso, ya sea
esponjoso o cortical, asi como de la edad. Los valores medios porcentual ideal son de 35.5% para
el calcio y 18.5% para el fosforo, con una relacion de Ca/P igual a 10/6 [36].

La medicion de las propiedades mecanicas de implantes de hidroxiapatita in vivo fueron
estudiadas por Trécant M. (1994), quien disefid un estudio que mostré como los implantes
porosos de hidroxiapatita sintético tienen bajas propiedades mecanicas al momento de colocarse
en el organismo, posteriormente mejoran sus propiedades debido al crecimiento de tejido dseo,
gracias a la formacion de coldgeno y posterior mineralizacion a partir de hidroxiapatita bioldgica.

No existe unanimidad en la literatura, en cuanto a las propiedades mecéanicas de la
hidroxiapatita, asi, el modulo elastico puede variar entre 40 y 150 GPa., la resistencia a
compresion inferior a los 500 MPa., la dureza no es superior a los 5 GPa [38]. Los valores de
resistencia mecanica a compresion son superiores a los obtenidos a traccion y a flexion.

La clave del éxito del implante esta en su bioactividad y en los procesos de neoformacion osea
y resorcion (precipitacion de Ca>™ y PO, sobre el implante) simultaneas y en el tiempo en que
ocurre ésta. La velocidad de reaccion e integracion de un substituto éseo es muy importante, si la
resorcion se produce con excesiva rapidez, los osteoblastos pierden el andamiaje necesario para
la neoformacidn 6sea; pero si es demasiado lenta, no se produciré el reemplazo por tejido 6seo en
el tiempo adecuado [14]. Una adecuada resorcion acarrearia menor tiempo de hospitalizacion, lo

que se traduce en menores costos y una rapida rehabilitacion.
1.2.- Formulacion del Problema.

Desarrollar y evaluar piezas porosas a base de titanio, como andamiaje, con poros recubiertos
con un biovidrio y este a su vez recubiertos con hidroxiapatita, como biomaterial para remplazo
de huesos femoral, entrafia grandes retos para el éxito. Aun cuando existen mejoras sustanciales
en las habilidades quirtrgicas, en los equipos e instalaciones hospitalarias para llevar a cabo las

cirugias y tratamientos relacionados, esto no asegura un éxito del implante sintético.
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En la actualidad se esta dando un progresivo deterioro de la calidad del tejido dseo y conectivo
a partir de los 30 afios [11]. El fémur no escapa a esta situacion, estos deterioros producen la
inmovilidad y por ende la libertad de actuacidon. Si la seccion del hueso dafiado es demasiado
grande, la reconstruccion se hace imposible. Por lo general se utilizan prétesis metalicas como
sustitutos 0seos, o la amputacion como ultima medida, aunque estas son alternativas con muchas
limitaciones.

Crear un biomaterial sintético capaz de sanar el fémur o cualquier hueso largo de la misma
manera que lo haria el cuerpo, podria revolucionar todo, desde el tratamiento de fracturas, hasta
el tratamiento del cancer, debido a que en muchos casos clinicos se extrae dimensiones grandes
de hueso. Este biomaterial podria ayudar a los pacientes con osteoporosis, osteosarcoma (cancer
0seo) o con otras enfermedades Oseas, creando un nuevo hueso de la misma manera que lo haria
de forma natural.

Se pretende desarrollar y evaluar un biomaterial conformado por un soporte o andamiaje de
titanio estructuralmente porosas y con superficie de poros recubiertos con biovidrio y este a su
vez con hidroxiapatita, con propiedades mecanicas similar al hueso esponjoso del fémur;
recreando un microambiente similar al del hueso (mimetizacion) y garantizando que las células
Oseas colonicen los macroporos creados, con el objetivo de regenerar hueso femoral, sin crear
traumas en el paciente.

La introduccion del carbon superactivado como espaciador, puede influir en las propiedades
mecanicas a las piezas porosas de titanio grado 2 (TiG2), ;Serd que la introduccion del carbon
superactivado en la sinterizacion, dara como resultado una estructura con red metalica
tridimensional, con resistencia mecédnica y buen indice de bioactividad? Las altas temperaturas de
sinterizacion de la mezcla TiG2-CSA, generaran macro y microporos y didxidos de titano y
biovidrios en la superficie de los poros. ;Cémo afectara el dioxido de titanio formado, en la
capacidad bioactiva del biomaterial creado? Se requiere determinar si en la sinterizacion se
formaran los microporos o macroporos adecuados para la regeneracion Osea, que luego de su
aplicaciéon como implantacion 6sea simule el sistema haversiano del hueso humano y asi
favorecer la osteoconduccion, osteointegracion, biocompatibilidad, biofuncionalidad, y que
regeneren el sistema natural de hueso largo. ;Bajo las condiciones experimentales se lograra
tamafio de poros entre 100 y 800 um, para la proliferacion de células osteoblastica humanas, para

que el tejido 6seo colonice esta porosidad y fije la protesis al hueso femoral?
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Las interrogantes anteriores motivan a realizar esta investigacion, que den respuestas lo mas
certeramente y cientificamente posible, aun cuando su complejidad sea alta, en virtud de las

multiples variables experimentales involucradas.
1.3.- Justificacion de la Investigacion.

En el afio 2050, a nivel mundial, se prevé que una de cada cinco personas sera mayor de 60
aflos, ademads se prevé que la cantidad de los que tienen unos 80 afios se multiplicara por cinco, lo
que implicard que muchas més personas sufriran de deterioro 6seo [2]. En Venezuela, un estudio
realizado en el afio 2000 por el Centro de Investigaciones de Osteoporosis y Enfermedades
Metabélicas del Hospital Universitario Angel Larralde del estado Carabobo, reveld que la
poblacidn venezolana de 10 a 25 afios, el Pico de Masa Osea (PMO), era alcanzado por los
hombres a los 19 afios y por las mujeres a los 22 afios de edad, lo que implica que el deterioro
0seo comienza a muy temprana edad. Ademas, sefiala el estudio que 67 fracturas de cadera-
fémur se produciran a diario en Venezuela para el ano 2030 [39]. El nimero de fracturas
relacionadas con osteoporosis se ha duplicado en la tltima década en el mundo, se estima que
40% del total de mujeres con mas de 50 afios de edad sufrira alguna fractura osteoporoética; y que
el namero de fracturas de cadera aumentara a 6.3 millones en el afio 2050 [39]. La disminucion
en la densidad o6sea a partir de los treinta anos de edad puede traducirse en una reduccion de su
resistencia mecanica hasta el 40%, sin embargo, en las mujeres puede ser ain mayor [39]. Las
lesiones causadas por accidentes de trafico o por guerras, producen una elevada demanda de
dispositivos para la regeneracion y reparacion osea [39].

Cada generacion vive muchos mas afios que la anterior, esto se debe a una mayor calidad de
vida, aun asi, persiste los dafios al sistema Oseo, lo que ha impulsado un gran avance en
biomateriales como remplazo, y han potenciado la investigacién en este campo, si a esto se le
afiade las mejoras en las técnicas quirtrgicas, se puede entender el crecimiento acelerado en la
utilizacion de protesis, implantes, sistemas y aparatos médicos, que trabajan en contacto con los
tejidos corporales.

El mercado mundial de implantes dseos afronta serios problemas debido a la crisis generada
por el retiro del mercado de diversas formulaciones de biomateriales tradicionales. En Venezuela
los materiales y dispositivos biomédicos en su mayoria son importados, y por ende muy costosos,

resultando inaccesibles para la mayoria de los pacientes.
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No cabe duda que las patologias y traumatismos relacionados con el hueso son un tema de
gran impacto en la sociedad. El acceso de las poblaciones de bajo poder adquisitivo a los
biomateriales, se ve dificultado por la dependencia tecnoldgica de los paises desarrollados.

La presente investigacion aportard informacion, resultados y conclusiones de interés para
contribuir al desarrollo y conocimientos de los biomateriales compuesto ceramicos/metélicos en

Venezuela.

1.4.- Antecedentes de la investigacion.

1.4.1.- Métodos para obtener piezas porosas de titanio y sus aleaciones.

El estudio de piezas porosas de titanio y sus aleaciones, como una forma de reducir la
diferencia de rigidez entre el implante y el hueso, ha atraido recientemente el interés de muchos
investigadores. Existen varios métodos para fabricar piezas porosas o celular de titanio:
Pulvimetalurgia convencional, espumado en estado sélido, método de inmersidon con espuma
polimérica, pérdida de polvos por sinterizacion (loose powder sintering), sinterizacion reactiva,
sinterizacion de esferas huecas, y técnicas de gas atrapado [3,13,23]. La atomizacion por gas es
un proceso que genera pequefias cantidades (tipicamente entre 1-5 %) de particulas huecas debido
al atrapamiento de gas en los ligamentos liquidos [13] mediante métodos de separacion
apropiados, estas particulas pueden separarse y consolidarse para producir estructuras de esferas
huecas con didmetros entre 500-1000 um y con espesor de pared entre 100 y 300 um [13].

Uno de los métodos mas utilizados para la obtencién de espumas metalicas o materiales
porosos es el Self Combustion Process (proceso de autocombustion), en el que se aprovecha una
reaccion quimica muy exotérmica entre dos materiales [3]. Una posible alternativa es el uso de
polvos de TiO; a partir de los cuales pudiese producirse titanio metélico por carbotérmia, que es
la reaccion térmica del 6xido metalico y el carbono [40]. En la actualidad ha surgido un gran
interés en el proceso Fray-Farthing-Chen (FFC) de la Universidad de Cambridge, una ruta de
reduccion electroquimica en estado solido, que estd siendo empleado para reducir Ti y otros
oxidos metalicos [13]. La impresion tridimensional es otro proceso novedoso para crear
implantes porosos con tamafio, forma y distribucion de la porosidad controlada, esta tecnologia
de prototipado rapido (RP), usada para crear piezas complejas en tres dimensiones directamente
de un modelo de la pieza creado por computadora, sin necesidad de herramientas. El RP permite

controlar la interconectividad, tamafio y forma de los poros; por lo tanto, es un método
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interesante para lograr el mayor avance en el disefio de protesis con propiedades mecanicas
similares a la del hueso humano. Este método tiene ciertas desventajas, son procesos lento,
necesita equipos sofisticados y personal capacitado, encareciendo el costo de la pieza a producir,

y la incapacidad de obtener estructuras porosas ideales.

Moncayola A., J. (2020), expone las técnicas de fabricacion, tratamientos superficiales y
comportamiento mecanico de las prétesis de titanio entre las técnicas senalada esta la
pulvimetalirgica con espaciadores para crear piezas porosas la cual es la mas factible y la de
menor costo.

Para este investigador, la porosidad favorece el crecimiento del tejido 6seo en el interior de la
estructura mejorando la osteointegracion. Para ello, es necesario que los poros no sean demasiado
pequefios, es decir, que tengan un tamafio minimo de 100 micras y ademas que estén
interconectados, ya que esto facilita el transporte y circulacion de sangre y proteinas, células
osteogénica, de esa manera, hay una mejor union entre el hueso y la protesis y, por lo tanto, se
reduzca el tiempo de recuperacion.

Resalta la importancia que tiene el control del tamafio de poro es uno de los aspectos mas
importantes para conseguir las caracteristicas mecanicas deseadas ya que al incrementar el
tamafo, las propiedades mecanicas disminuyen y, por lo tanto, el implante no cumpliria las
especificaciones.

Expone los tratamientos de superficie propuestos por el Dr. Tadashi Kokubo, investigador
japonés de la Universidad de Kioto y Chubu, para recubrir materiales inertes y aumentar su
bioactividad, los cuales son tratamientos termoquimicos, y los por recubrimientos superficiales
por precipitado de hidroxiapatita usando soluciones fisioldgicas sintética este método llamado
biomimetismo.

Concluye que los fallos por aflojamiento aséptico representan entre el 18 y el 20% de los
fallos de los implantes y el 20% de los fallos en los implantes son debidos a infecciones

bacterianas.

Lyu, L.; Jing, Y. et al (2020), estos investigadores analizaron las caracteristicas morfoldgicas
trabeculares del hueso osteointegrado, formado en una malla de aleacion de titanio poroso
impresas en 3D usada ampliamente en el tratamiento de defectos 6seos causados por lesiones

traumaticas y osteomielitis de los condilos femorales
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Se descubrio a partir de imagenes de micro-tomografia computarizada que el hueso en
crecimiento estaba lleno en los poros de la malla. En general, el efecto de la osteointegracion se
promovid mediante el cambio del microambiente mecanico en la region de la malla.

Grinschpun, L. et al. (2018). Fabrican piezas de titanio porosas a partir de la técnica
pulvimetaltrgia tradicional con espaciadores, sinterizando una mezcla de hidruro de titanio y
bicarbonato de amonio como espaciador. Realizaron la caracterizacion fisica de la porosidad por
analisis metalografico obteniendo porosidad promedio del 18%, y modulos de elasticidad a la

compresion de 16,4 a 20 GPa.

Yianez S., A. et al. (2018). Fabricaron piezas porosas de titanio por el método Electron Beam
Melting (EBM). analizaron, por ensayos de compresion, asi como con analisis por elementos
finitos, diferentes tipos de estructuras comprobandose su aplicabilidad en la utilizacién como
pieza de andamiaje en la reconstruccion de grandes defectos dseos. Obteniendo en piezas con

77,5% de porosidad un médulo de elasticidad aparente de 5,1 GPa.

Lascano F., S. K. (2012). Elabora piezas porosas de titanio por el método pulvimetalurgico
tradicional con espaciador de NaCl, uso una mezcla de 30 a 50% de NaCl, compactando entre
200 a 800 MPa., sinterizando a 1000, 1100, 1200 1300°C. Evalu¢ la influencia de los pardmetros
de presion de compactacion, temperatura de sinterizacion y porcentaje de espaciador, sobre las
caracteristicas microestructurales y las propiedades mecénicas del material. La caracterizacion la
realizé mediante las técnicas de Microscopia Optica, analisis de imagenes. Determind porosidad
total e interconectada por el método de Arquimedes con impregnacion de agua destilada. El
comportamiento mecanico de los compactos fue evaluado mediante ensayos de compresion
monotonicos de compresion. Evalué el modulo de Young dindmico mediante la técnica de
ultrasonidos, para materiales con porosidad elevada, como un método novedoso para la
determinacion de las propiedades mecéanicas de materiales metalicos porosos.

Obtuvo piezas porosas con porosidad homogénea, disenadas para reducir el apantallamiento de

tensiones, sin comprometer la resistencia mecanica del biomaterial.

Dominguez, S. R. (2011), desarroll6 espumas de titanio basada en la necesidad de busqueda
de materiales con estructuras y propiedades lo mas parecidas posible a las del hueso esponjoso a
sustituir, garantizando la biocompatibilidad y la resistencia a la corrosion, tan importantes en

sistemas in Vvivo. Estas espumas de titanio comercialmente puro (Ti cp.), y TigAlsV presentaban
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alta porosidad gracias a las técnicas de pulvimetalurgia utilizando NaCl como espaciador. Estudié
la influencia del tipo de metal base (Ti cp., y Ti6Al4V), el contenido en espaciador (60, 70 y
80%v de NaCl) y la presion de compactacion (300, 400 y 500MPa) sobre las propiedades
mecanicas, forma, distribucion y tamafio de poros, tipo de fractura de la espuma y
microestructura. Obtuvo piezas altamente porosas con propiedades mecanicas similares a las de

los huesos esponjosos con porosidad bien distribuida, abierta e interconectada.

Tojal, C. et al (2010). Elaboro piezas de titanio porosa por el método pulvimetaliirgico
tradicional con espaciador de bicarbonato de amonio (NH4HCO3) compactando a 400MPa y
eliminado el espaciador a 100°C, sinterizando a 1500°C en vacio.

Los resultados muestran la relacion entre la porosidad y las propiedades mecanicas, indicando

los casos en los que se presenta un compromiso entre la rigidez y la resistencia mecanica.

Mullen L. et al. (2009), emplearon el enfoque de celda unitaria para disefiar una estructura
porosa 3D, basada en un arreglo octaédrico, usando superposicion de haz de electrones (SLM).
Lograron obtener espumas con una resistencia a la compresion de 15 a 35 MPa, porosidades entre

15% y 75%.

1.4.2.- Métodos de recubrimiento de piezas de titanio (Ti) con hidroxiapatita (Hap.),

biovidrios (Bv.) y relacionados.

Contreras-Varga, L. et al (2021). Describe la aplicacion de los métodos de obtencion de un
biovidrio mesoporosos base silice, en la ingenieria del tejido dseo, sefialan la importancia del
tamafio del poro y la biocompatibilidad en el momento de emplearlos como sistemas de adhesion

de c¢lulas y liberacion de farmacos.

Gomez C., M. N. (2019). En la elabora biovidrio mesoporosos bioactivos (MBGs) (Si0,-CaO-
P,0s) el silicio actia como red principal, mientras que el ion de calcio y el fosforo serian los
modificadores de red, El P,Os interacciona con estos iones, formando ortofosfatos, favoreciendo
de este modo el desarrollo de estructuras mesoporosas mejor ordenadas. El método utilizado para
la elaboracion de MBGs se inicia con el método sol-gel, agregando surfactante como agente

director de estructura (SDA), y por evaporacion se obtiene polvos nanoestruturados. Este polvo
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es mezclado con polimeros como: Acido lactico, policaprolactona o alcohol polivinilico. Esta
mezcla es utilizada para elaborar piezas porosas por impresion 3D.

Estas piezas son utilizadas para en el tratamiento de defectos 6seos asociados a patologias del
tejido 6seo. La elevada superficie especifica, estructura y contenido en calcio produce un rapido
intercambio i6nico (principalmente especies solubles de calcio y silice) entre MBGs y el medio
circundante, lo que da lugar a la rapida formacién de una fase tipo carbonato apatita
nanocristalina. La presencia de mesoporos que actian como compuertas y el control de su
disolucion por la presencia de calcio, hacen de este material un excelente candidato para la
liberacion controlada de farmacos. El contenido en calcio no debe ser demasiado alto puesto que
los MBGs se disuelven rapidamente liberando la carga de forma prematura. En sistema sensible a
fosfatasa alcalina ha permitido la liberacién controlada de doxorrubicina, disminuyendo
significativamente la viabilidad de células de osteosarcoma humano en condiciones in vitro. La
presencia de los grupos fosfato en esta compuerta atrapa el calcio y ralentiza la bioactividad de
estos sistemas, la cual se recupera en presencia del estimulo cuando se produce la rotura de la
compuerta. Por su parte, el sistema sensible a enzimas proteasas producidas por bacterias ha
permitido la liberacion de levofloxacino de forma controlada, inhibiendo la formacion de
unidades formadoras de colonias de E. Coli.

Concluye que el MBGs presenta elevada biocompatibilidad in vitro y reduce la actividad de los
osteoclastos, pero no inhibid la osteoclastogenesis, lo que evitaria situaciones de hueso adindmico
al ser implantados. No favorece la diferenciacion de los macrofagos a fenotipo pro-inflamatorio,
lo que seria indicativo de que los materiales no producirian una respuesta inflamatoria prolongada

en el tiempo al ser implantados in vivo.

Peon, E. et al. (2017), realizaron investigacion para solucionar algunas limitaciones
importantes de los implantes de titanio. Por un lado, el fendmeno de esfuerzo en el material,
desarrollandose un sustrato de titanio poroso con buen equilibrio entre rigidez y resistencia
mecanica. Por otro lado, las fallas de la biointerfase, controlandola mediante recubrimientos de
hidroxiapatita (Ha) bioactiva, utilizaron la técnica sol-gel, sobre el sustrato metdlico. Los
implantes metalicos porosos recubiertos con materiales bioactivos, como la Ha, puede acelerar la
formacion del hueso en la fase inicial de osteointegracion, mejorandose la fijacion del injerto.
Estos investigadores concluyeron que es posible depositar capas de Ha, firmemente adheridas

sobre sustratos de Ti poroso por la via sol-gel, y tratamiento térmico a solo 450 °C. Tanto la
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espectroscopia FTIR como la DRX mostraron que las capas exhiben una estructura apatitica
cristalina. Los recubrimientos de Hap estdn de manera firme unidos al sustrato de Ti, a través de
un enlace mecéanico y posiblemente cierto grado de union quimica. La presencia de
recubrimientos Ha jugdé un doble papel: prevencion de la liberacion de iones metalicos
(haciéndolo mas resistente a la corrosion) y en hacer la superficie mas bioactiva. Lo expuesto
hace promisorio el sistema recubrimiento Ha/Ti poroso para posibles aplicaciones biomédicas

como protesis ortopédicas.

Paz, A. et al. (2011), usaron un método biomimético sencillo para recubrir titanio con
hidroxiapatita precipitada (Hap), usando una variante del método desarrollado por Kokubo T.
(1991). Mediante la realizacion de tratamientos quimicos y/o quimico-térmicos, y de inmersion
en disolucién supersaturada de iones de calcio y fosfato (SCS). Procedieron de la siguiente
manera: pulieron las ldminas de 10x4x1 mm de titanio comercialmente puro (Ti cp.), empleando
papel de lijas de carburo de silicio (SiC) partiendo de 120 hasta llegar a 400, con el objetivo de
homogenizar la superficie. Las muestras pulidas las sometieron a un proceso de limpieza quimica
consistente en su inmersion en una mezcla de HF 2,75 mol/l y HNO; 3,94 mol/l, con relacion v/v
1:1, durante 2 min a temperatura ambiente, para posteriormente, extraerlas y enjuagarlas con
abundante agua destilada. Las laminas fueron colocadas en un bafio ultrasonico, en agua
destilada, durante 30 min. Para realizar la activacion superficial siguieron la variante de
tratamiento propuesta por Wang, X. X. et al. (2001), el cual consistia en colocar las laminas en
una mezcla oxidante de H,O, 8,8 mol/l y HCI 0,1 mol/l, con relacion v/v 1:1, a 80°C durante 30
min., para formar una pelicula de didxido de titanio, al finalizar el tratamiento las enjuagaron con
agua destilada. Finalmente, las sometieron a un proceso de tratamiento térmico en una mufla,
utilizando un régimen de exposicion de 400°C durante 1 h. de tal manera de transformar el
didxido de titanio de rutilo a anatasa. En la elaboracion de la disolucion con elevado contenido de
iones calcio y fosfato (SCS) (Tabla 1.1) empleada para el método de recubrimiento con Hap
propuesto por Li, P. et al. (1994), dicho método permitié obtener recubrimientos apatiticos en el
titanio empleando un régimen de exposicion de 37°C a 24 h, esto se debid a la cinética de

deposicioén, influenciada por la fuerza i6nica de la solucién [3].
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Tabla 1.1: Pesos de las sales y concentracion idnica teorica en 1000 ml de disolucion SCS [38].

Pesos de sales en Na* | Ca®* Cr PO | HCOy
1000 ml., de SCS
(mg)

1000 de CaCl 10 20
300 de NaH2PO4 2 2,5
126 de NaHCO; 2 1,5
Concentracion ionica | 4 10 20 2,5 1,5
teorica (mMol/lts)

Paz, A. et al. (2011), senalan que la oxidacion quimica con la mezcla de H,O, y HCI,
combinado con un posterior tratamiento térmico a 400°C durante 1h, posibilitd la obtencion de
una capa homogénea, presumiblemente de anatasa. Concluyeron que el uso de dicha disolucion y
de un tratamiento de activacion permitié obtener una superficie oxidada con elevada bioactividad,
posibilitando minimizar los tiempos de formaciéon de los recubrimientos y a su vez depositar
capas con una elevada cristalinidad y densidad. Gonzalez R., J. et al. (2007), sefialan que existen
factores que pueden influir significativamente sobre la duracion del proceso de recubrimiento,
entre estos estan: el pH, la temperatura de la disolucion y la agitacion o no de la disolucion.

El método antes descrito resulta muy atractivo, debido a que conjuga un grupo de
caracteristicas: no se necesita de instalaciones especiales para su implementacion, la tecnologia
de aplicacion es relativamente sencilla, las materias primas necesarias para su implementacion
generalmente resultan asequibles y de bajo costo.

El método de Kokubo T. (1991), evalu¢ la bioactividad in vitro. Este consistioé en sumergir el
biomaterial en un fluido corporal simulado (Simulated Body Fluid, SBF) que es un fluido con las
concentraciones de iones similares a las del plasma sanguineo humano, NaCl, NaHCO;, KClI,
K,HPO,-3H,0, MgCl,-6H,0, CaCl,-2H,0, y Na,SO,4. Cabe destacar que la preparacion de la
solucion SBF, no se realiza en recipiente de vidrio, ya que sobre su superficie se induce la
nucleacion de hidroxiapatita, en su lugar se usa recipiente de plastico con superficies lisas. La
solucion SBF es disuelta en agua desionizada. La inmersion del biomaterial en SBF, dura desde
unas pocas horas hasta dias o semanas, posteriormente es retirada, lavandola en agua destilada, y
secada a temperatura ambiente. Este método es el mas popular entre los investigadores, pero

posee el inconveniente de requerir mucho tiempo para la bioactivacion de los biomateriales

Quiroga P., S. A. (2011). Estudia la influencia que ejerce el TiO, sobre las caracteristicas

bioactivas de un biovidrio, con composicion: 64 % SiO,, 31 % CaO y 5 % P,0s, Preparo soles



19

puros y mixtos de biovidrio y TiO,, utilizando como precursores Tetraetil Ortosilicato (TEOS),
Trietil Fosfito, Nitrato de Calcio tetrahidratado y Tetraisopropdxido de Titanio (IV). A partir de
tales soles, y con ayuda de las técnicas sol-gel y dip-coating, se obtuvieron polvos de Biovidrio y
Ti0O, para recubrir acero quirargico AISI 316-L. Estos materiales fueron expuestos a un fluido
fisiologico simulado (SBF) con el fin de evaluar su bioactividad, mediante el seguimiento con el
tiempo de la concentracion de calcio disuelto por espectroscopia de absorcion atomica. Ademas,
los bioceramicos se caracterizaron antes y después de su exposicion al SBF por FT-IR, DRX, MO
y SEM-EDX. Caracterizando los recubrimientos electroquimicamente, mediante las curvas de
polarizacion potencio dindmicas (Curvas TAFEL y RPL), con el fin de evaluar su caracter
protector y/o reactividad en SBF.

Concluy6 que los dos materiales puros (biovidrio y TiO;) y el composite 50% biovidrio-50%
TiO, son bioactivos. La adicion de 10% de TiO, al biovidrio, convierte a este ultimo en un
material bioinerte debido, probablemente, a un efecto dopante del Ti*", que reemplaza a los iones

Ca”" dentro de la estructura del biovidrio, brindandole mayor estabilidad.

Yang, X. et al. (2010), aplicaron tratamiento alcalino al sustrato de titanio (48 h a 60°C en una
solucion de NaOH a 0,1M) y térmico a diferentes tiempos y temperaturas a la capa de apatita
previamente obtenida sobre titanio. Utilizaron una electrodeposicion biomimética, en la que
emplearon una solucion supersaturada de iones de calcio y fosfato (SCS) como electrolito, el
sustrato como catodo y platino como 4nodo, durante 60 min, hasta obtener un espesor de capa de
unos 20 pum, obteniendo asi capas de apatita con mayor cristalinidad y adherencia al sustrato

(hasta 15,6 MPa) que las referencias sin los tratamientos posteriores.

Bharati S. et al. (2009), estudiaron recubrimientos obtenidos por esmaltado sobre sustratos de
TicAl4V, con biovidrio (sistema SiO,-Na,O-Ca0O-P,05-Ti0,-B,03), con 10, 15 y 25% en peso de
polvo de Hidroxiapatita (micro o nanométrico) en la mezcla de partida. Los resultados de
adherencias obtenidos por scratch test demuestran que los resultados con polvo de Ha, sobre todo
al 10% en masa para el polvo micrométrico y al 15% en masa para el nanométrico, son mejores
que en recubrimientos con sélo biovidrio, ademas de observar buenas propiedades mecénicas de

estos recubrimientos.

Oviedo P. et al. (2007), desarrollaron un proceso de recubrimiento de discos de 12 mm de

diametro y 1,5 mm de espesor de TigAl4V, pulidos previamente con papel de lija 600 de carburo
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de silicio, mediante precipitacion directa en solucion acuosa, con KH,PO,4 y CaCl,.2H,0, como
precursores. Las soluciones acuosas iniciales fueron preparadas utilizando dihidrogenofosfato de
potasio (KH,PO,) y cloruro de calcio dihidratado (CaCl,.2H,0) en concentraciones de 3x10* M
y 5x10™* M, respectivamente. Para evaluar la influencia del pH, las soluciones usadas con pH de
4,3 +£ 0,2 para el KH,PO4 y de 5,2 £ 0,2 para el CaCl,.2H,0, de tal manera que al realizar la
mezcla, el pH que se obtuvo de la solucion estaba entre 4,5 a 5. Para el intervalo basico,
mezclaron hidréxido de amonio (NH3OH) y cloruro de amonio (NH;Cl,) como solucion buffer, y
manteniendo un pH entre 10 y 11. El método utilizado para la obtencion de los recubrimientos
consistié en calentar los sustratos a la temperatura de 80 y 100°C, alcanzada la temperatura, la
solucion se hace pasar sobre la superficie del sustrato, dando de esta forma las condiciones
necesarias para la formacion del recubrimiento.

Los discos fueron sometidos a un proceso de limpieza con acido nitrico diluido a temperatura
ambiente, por una hora. El proceso de precipitacion dio como resultado recubrimientos de
ceramicas bioactivas, en los que se encontraban presentes, entre otros, fosfato de calcio y

hidroxiapatita precipitada (Hap).

Irena W. et al. (2006) citado por Marti, A. De Pablos (2012), estudiaron vidrios de los
sistemas S10,—P,05—-Mg0O-K,0 y Si0,—P,05—Ca0-K,0. Los resultados obtenidos indicaron que
los vidrios de silicato-fosfato que contienen un solo modificador de red cristalina en la forma de
iones de Mg*" o Ca”" tienen una habilidad relativamente baja para la cristalizacion, pero con el
incremento en la cantidad de estos modificadores en la estructura aumenta también su habilidad
para cristalizar. Observaron que los vidrios que contenian iones de Mg>" como modificadores de
red, su habilidad para cristalizar aparecia cuando la relacion MgO/SiO, era 0,61
aproximadamente, y cuando existia fases cristalinas de silicato de magnesio Mg,SiO4. En
aquellos vidrios que tenian ion Ca’" como modificador de red, su habilidad para cristalizar se
observaba cuando la relacion CaO/Si0; estaba alrededor de 0,24, y cuando se encontraba fases
cristalinas de fosfato de calcio Ca3(PQO,); y silicato de calcio Ca,Si04. La habilidad de los vidrios
para cristalizar, asi como su progreso y el tipo de fase cristalina formada, depende de la
proporcién entre los componentes formadores de red en la estructura del vidrio. La fase amorfa
del vidrio es de gran importancia, debido a que la velocidad de liberacion de iones favorece el
intercambio con los iones de las soluciones para los ensayos de bioactividad o de recubrimiento

con Hap., la liberacion de los constituyentes esta determinada en gran medida por su estructura.
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Si la relacion CaO/SiO; es alta, esto promoverd la formacion de ortofosfatos de calcio, y el
porcentaje de cristalinidad sera mayor. Concluyen que la gran cantidad de MgO, CaO que tiene
en su composicion los sistemas planteados, puede favorecer la desvitrificacion del vidrio, por lo

que se requiere disminuirlas para incrementar la estructura amorfa del vidrio.

Lépez-Esteban, S. et al. (2003), encontraron que las composiciones bajas en silice tienen una
red de estructura mas abierta, lo que facilit6 el intercambio de iones con la solucion fisioldgica,
resultando en una mas rapida corrosion del vidrio y precipitacion de la hidroxiapatita. Hay un
contenido critico de SiO, alrededor del cual el recubrimiento pierde su habilidad para precipitar
hidroxiapatita cuando es sumergido en SBF, en este caso el contenido critico de silice es de
alrededor de 60% en peso, similar a lo reportado en los vidrios pertenecientes al sistema SiO,—
Na,O—CaO-P,0s y otras composiciones relacionadas preparadas de una manera convencional [4,
58]. La composicion del vidrio afecta la formacion de la hidroxiapatita a través de la influencia
quimica y/o cambios estructurales (porosidad y variaciones del area superficial) debido al

contenido relativo de SiO, y CaO de este material [4, 58].

1.5.- Objetivos de la Investigacion.
1.5.1.- Objetivo General.

Desarrollar y evaluar un biomaterial conformado por piezas porosas de titanio grado 2, creado

por pulvimetallrgia, recubierta con hidroxiapatita, que sea capaz de regenerar hueso femoral.

1.5.2.- Objetivos Especificos.

1.- Determinar el porcentaje de carbon superactivado como generador de poros, la presion de
compactacion y la temperatura de sinterizacion, adecuadas para la obtencion de piezas de titanio
grado 2, con méxima cohesion.

2.- Evaluar las propiedades mecanicas de compresion y flexion, a las piezas porosas de titanio,
obtenidas por pulvimetalurgia.

3.- Determinar la densidad aparente y relativa, porosidad interconectada y total.

4.- Determinar la influencia del carbon superactivado (CSA) en la microestructura de piezas
porosas de titanio grado 2, obtenidas por sinterizacion.

5.- Evaluar la bioactividad en las piezas porosas de titanio obtenidas con maximo porcentaje de

porosidad interconectada.



CAPITULO II. FUNDAMENTOS TEORICOS.
2.1.- Sistema dseo.

El sistema 6seo posee huesos, como el fémur, que proveen los puntos de sujecion de la
musculatura de las extremidades inferiores, responsable del movimiento corporal y locomocion.

El fémur es el hueso més largo y de mayores exigencias mecanicas. En €l se encuentran tres
regiones fundamentales: la epifisis que es el extremo del hueso, diafisis que es el hueso central,
metafisis que es la zona entre la epifisis y la diéfisis, (Figura 2.1). A nivel de la diafisis esta

dividido en dos tejidos 6seos, el esponjoso o trabecular y cortical o compacto.

Osteona Hueso
e IA . . Trabecular
Diafisis 4 P Canal e
. Haversia (.on(lucto Hueso 7
Volkmann Cortical
Nervio Periostio Vasos
Nervio Sanguineos

\‘aso ; Canal Ostednico /
Sanguineo S Médula
Oses
Hueso /‘ sea
Compacto Sanguineo
Canal Perforado Espacio
Matiin Trabéculas que
Oseas contienen
medula
Epifisis

Figura 2.1: Esquema de las partes que constituyen el fémur. Modificada [24, 64].

El hueso esponjoso representa alrededor del 20% del volumen total del hueso en la region de
la diéfisis, y estd conformado por un entramado tridimensional de tabiques o trabéculas Oseas
ramificadas, limitados por un sistema laberintico de espacios intercomunicados, ocupados por la
médula Osea. Las trabéculas se orientan de manera paralela a las lineas de fuerza mecénica

aplicada [65]. El porcentaje mayor de hueso esponjoso se encuentra en las epifisis y metéfisis de

22
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los huesos largos y en los huesos planos. Este tipo de hueso tiene la capacidad de resistir fuerzas
de comprension y esfuerzos, trabajando principalmente a compresion [66].

El hueso cortical, corresponde aproximadamente al 80% del volumen total del hueso en la
region de la diafisis, esta constituido por una masa sélida y contintia, cruzada por una red de finos
conductos longitudinales y transversales, conocidos como canales de Havers y conductos de
Volkmann respectivamente, los cuales alojan vasos sanguineos y fibras nerviosas [66]. El hueso
cortical predomina en el esqueleto apendicular, conformando la diafisis de los huesos que adopta
la forma de un cilindro hueco para contener la médula 6sea. Sus caracteristicas particulares lo
hacen resistente a las fuerzas de flexion, torsion y cizallamiento [1].

Las propiedades mecanicas de la fase mineral del tejido 6seo dependen de su porosidad, para
el hueso cortical es proporcionada por los canales de Havers y Volkmann y las cavidades de
reabsorcion, y para el caso del hueso esponjoso, por los espacios intertrabeculares [66]. Las
propiedades mecanicas de los huesos trabecular y cortical se muestran en la tabla 2-1.

Las trabéculas del hueso esponjoso y los sistemas circunferenciales del hueso cortical estan
compuestas por una serie de laminas Oseas paralelas entre si. Las laminas tienen un espesor que
oscila entre 3-7 um, y estan formadas por fibras de coldgeno dispuestas paralelamente unas con
otras [66]. En la interfaz, entre las laminas Oseas, se encuentran las cavidades osteocitarias con
sus correspondientes células dseas (osteocitos), cuya nutricion depende de los canaliculos
existentes en la matriz 6sea, lo que permite el intercambio de moléculas e iones entre los
capilares sanguineos y los osteocitos. En la zona de la didfisis se encuentran los canales
haversiano que estan constituido por un conjunto de ldminas concéntricas, denominadas osteonas
o sistemas de Havers (Figura 2-1), con un didmetro de alrededor de 200 um y una longitud de 1-
2 cm, que estan recubiertos por células Osea osteoblasticas (Figura 2.2) [1, 67].

El hueso femoral con su matriz 6sea y fibras de colageno estan altamente organizadas y
orientadas, confiriéndole propiedades anisotropicas, es decir, el comportamiento mecéanico de
esta clase de hueso varia dependiendo de la orientacion de las fuerzas mecénicas aplicadas,
teniendo la mayor resistencia en direccion paralela al eje longitudinal de las fibras de colageno
[68, 69].

La matriz d6sea estd conformada principalmente por fosfato calcico de tipo amorfo,
relativamente parecido a la hidroxiapatita mineral, la cual se presenta como pequefios cristales
con forma de aguja, y estructura hexagonal de 20 a 80 nm de longitud y de 2 a 5 nm de espesor

[13,16], ademas del fosfato calcico, existe una pequefia proporcion de iones carbonato (CO5™) y
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sodio (Na") [70]. Los cristales de hidroxiapatita se orientan con su eje paralelo al de las fibras de

colageno tipo I, en las que se encuentran nucleados [13].

PTH
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Colagenasa
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Frente de mineralizacion

Matriz mineralizada
Figura 2.2: Esquema funcional de la célula osteoblastica. (BGP) proteinas morfogenéticas.
TGF: factor del crecimiento transformador-p, PTH: hormona paratiroidea, PGE: Prostaglandina

E,, 1,25(OH),D3: 1,25-dihidroxivitamina D3, T: hormonas tiroideas [13].

Tabla 2.1: Propiedades mecanicas de los huesos esponjoso y cortical del fémur humano [3, 17].

Propiedades Hueso Hueso Huesos Esponjoso
Mecanicas Cortical Cortical Longitudinal
Longitudinal  Transversal

.- 1, Resistencia a la

traccion (MPa) 78,8-151 51-56 5-10
.- ., Resistencia a la

compresion (MPa) 167-206 106-133 2-12
.- Cax, Resistencia a

la Flexion (MPa) 50-150 - 10-20
.- E, Modulo de

Young (GPa). 12-27.4 6-13 0,05-0,1
.- {c,», Resistencia a

la cizalladura MPa ~ -————-- 53.1-70 -
.- E.,, Modulo de

cizalladura (GPa) --—--—- 33
.- p, Densidad del

hueso (g/cm’) 1.8 e 0.1-1
.- Rigidez a la

compresion (GPa) 20 e 3
€, Deformacion

hasta la falla % -3 - 5-7
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La hidroxiapatita [(Ca;o(PO4)s(OH),] es un ceramico biocompatible y bioactivo, que puede
obtenerse eliminando del hueso los constituyentes organicos tales como colageno y
mucopolisacédridos. En la actualidad, existen procesos que permiten sintetizar la hidroxiapatita,
los cuales cristalizan en forma de prisma rombico hexagonal con una relacion maxima de Ca/P de
1,67 (10/6), la relacién ideal es de 1,61 y de densidad igual a 3.2 g/cm’ [30].

El desarrollo de un dispositivo implantable requiere de criterios relacionados con el disefio y
seleccion o desarrollo de los materiales. Deben considerarse tanto la capacidad del material para
adquirir la forma que debe tener la pieza final, como su biocompatibilidad y bioestabilidad. Los
biomateriales restauran funciones de tejidos vivos y organos en el cuerpo, por lo que es esencial
entender las relaciones existentes entre las propiedades, funciones y estructuras de los
biomateriales. El término Biomaterial, esta definida como aquel material no vivo utilizado en un
aparato médico y concebido para interactuar con sistemas bioldgicos, esta definicion dada en la
conferencia de Chester en 1986 fue complementada en 1991, como aquellos materiales capaces
de interactuar interfacialmente con sistemas bioldgicos (tejidos y/o fluidos) con el fin de evaluar,
tratar, aumentar o sustituir alglin tejido, 6rgano o funciéon del organismo [69]. Este material puede
ser de origen natural o sintético, o combinacion de ambos, debe estar acompafiado de excelentes
propiedades osteointegradoras tales como: Mddulo de rigidez menor a 30 GPa, porosidad mayor
a 20 %, tamafios de poros mayores a 100 um, resistencia a la flexion mayor 100 MPa, resistencia
a la compresion mayor a 150 MPa [71], a fin de contribuir de manera positiva al éxito de la
utilizacion como biomaterial.

Los biomateriales se pueden clasificar en bioinertes, biotolerables y bioactivos [72]. La
respuesta tipica del tejido 6seo es de encapsular el implante por una capa de tejido fibroso, siendo
su espesor proporcional a lo inerte del material. Entre los materiales inertes mas estudiados estan:
la alimina de alta densidad, polietileno de ultra alto peso molecular, aleaciones metalicas

inoxidables basadas en cobalto-cromo, vanadio y titanio y sus aleaciones [72].
2.2.- Mecanismo de formacion 6sea sobre un biomaterial base titanio.

Los implantes a base de titanio tienen un buen comportamiento mecanico, es bien tolerado en
los fluidos biologico, es més liviano que la mayoria de los metales utilizados, debido a su baja
densidad atomica (4,50 g/cm) [73]. El titanio no es toxico para los tejidos, siempre y cuando esté

recubierto por una capa de didxido de titanio. Es ampliamente usado en implantes ortopédicos o
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dentales gracias a que las células humanas como los osteoblastos se adhieren fuertemente sobre
este metal, gracias a la capa protectora de 6xido, hace que las proteinas se adhieran a ella
rapidamente, si este 6xido no existiera, como por ejemplo después del corte, el metal superficial
seria muy reactivo y probablemente descompondria las proteinas u otros compuestos bioquimicos
[39]. Se ha descubierto que la composicion sobre la capa de 6xido se ve modificada tras la
adsorcion de las proteinas [39].

El nivel normal de titanio i6nico en los tejidos humanos es de 50 ppm., mientras que los
valores de 100 a 300 ppm., son frecuentemente observados en los tejidos blandos alrededor de los
implantes de titanio, ésta proporcion de disolucion es una de las mas bajas de todos los implantes
de metal pasivados y parece ser bien tolerada por el cuerpo [74]. Cuando el titanio es usado como
material de implante, en ocasiones, no se observa inflamacion de los tejidos ni reaccion a cuerpos
extranos, el tejido conectivo y las células epiteliales se desarrollan rapidamente sobre la
superficie [75].

La utilizacion del Ti por su baja densidad, baja conductividad térmica 17 W/m.°C. [73], junto
a sus buenas propiedades mecanicas y su excelente resistencia a la corrosion, dan a este metal un
excelente potencial como material para implantes 6seos. Su 6xido, dependiendo de la estructura
cristalina, posee una constante dieléctrica de 50 a 170 Faradios/metros, esta propiedad da como
resultado uniones de Van der Waals; un hecho que puede ser importante para la interface
bioquimica [76].

La norma ASTM B988-3, (Tabla 2.2), presenta cuatro grados de titanio no aleado para
implantes quirtrgicos. Las diferencias entre ellos estan en los contenidos de gases en solucion, N,
H, y O, y el C intersticial, asi como el Fe residual en solucion so6lida, en la tabla 2.4, se muestran

algunas propiedades del titanio segln su grado.

Tabla 2.2: Composicion de los distintos grados de titanio (en %) segiin Norma
ASTM B988-13.

Grado Fe (0) N C H Ti

1 0,20 0,18 0,03 0,10 0,0125 99,47
2 0,30 0,25 0,03 0,10 0,0125 99,30
3 0,30 0,35 0,05 0,10 0,0125 99,18
4 0,50 0,40 0,05 0,10 0,0125 98,93
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El titanio comercialmente puro (Ti cp.) tiene un alto punto de fusion, 1665°C y un cambio
alotropico a los 882°C, de titanio de estructura cristalina Hexagonal Compacta (a: HCP) a Cubica

Centrada en el Cuerpo (B: BCC).

Tabla 2.3: Propiedades mecanicas de distintos grados de titanio
Segun ASTM B988 — 13 * [13].

Moédulo Limite Resistencia Temperatura
Grado Dureza de Elastico ala Alargamiento. de cambio
(Hv) Young (MPa)* Ruptura (%)* alotroépico
E (GPa) (MPa)* (°C)
1 120  100-120 170-310 >240 24 882
2 145  100-120 275-410 >344 20 -
3 - 100-120 377-520 >440 18 -—--
4 280  100-120 480-552 >550 15 -—--

El titanio tiene una fuerte afinidad por el oxigeno, éste se incrementa con la temperatura y por
tanto el grosor de la capa de 6xido aumenta. Sin embargo, por encima de 500 °C la resistencia a
la oxidacion decrece rapidamente y el metal es susceptible a la fragilidad por el oxigeno,
nitrégeno y el hidréogeno que se disuelven intersticialmente en el titanio, asi pues, la fusion,
solidificacion y enfriamiento por encima de 500°C debe ser realizada en vacio, en atmosfera
reductora o completamente inerte [13].

Los materiales seleccionados para implantes, deben poseer adecuadas propiedades mecanicas,
fundamentalmente rigidez, resistencia (a la traccion, a la fluencia, a la fatiga, a la compresion),
tenacidad (resistencia a la fractura), no solo para soportar las cargas mecanicas a que estan
sometidos, sino también poder transmitirlas al hueso al que estan integrados [14, 77].

Cuando se coloca un implante de titanio en el hueso, para su regeneracion, este entra en
contacto directo con los fluidos biologicos, éste estd constituido por agua, proteinas, células del
sistema inmunologico, iones alcalinos, alcalinotérreos y haldgenos. En esta interaccion se

aprecian dos interfaces (Figura 2.3)

Interface hueso-fluido bioldgico.

Las células osteoclastica (Figura 2.3, Figura 2.4) estdn implicadas en la reabsorcion de los
materiales fosfocdlcicos de hueso, estas son células gigantes multinucleadas que unicamente

degradan al material 6seo [67]. Estas células son las encargadas del mantenimiento la
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homeostasis Osea, capaces de sintetizar y reabsorber, en forma limitada, componentes de la

matriz O0sea (osteolisis osteocitica) regulando la calcemia [24].
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Figura 2.3: Interface metal fluido biologico, hueso fluido biolégico.
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Figura 2.4: Esquema funcional de la célula osteoclastica, TGF: factor del crecimiento
transformador (a 6 ), PTH: hormona paratiroidea, TNF: Factor de Necrosis Tumoral, PGE:
Prostaglandina E,, IL-1: Interleuquina-1, IFN-y: Interferon y [13].

Las células osteoclastica intervienen en el proceso de remodelacion del hueso cortical
labrando un tinel que posteriormente se repuebla de osteoblastos (Figura 2.3), ambas células se
les denominan unidad de remodelacion dsea. Los osteoclasto actia en la matriz como una especie
de taladro, en el avance de su actividad erosiva crecen estructuras vasculares, a cierta distancia de
este frente erosivo se alinean los osteoblastos, bordeando las paredes erosionadas de la matriz,
que se disponen en forma progresiva para cerrar el tinel creado por los osteoclastos pero sin
llegar a obliterarlo, finalmente se forma un conducto de Havers [24].

La interaccidon de la unidad remodeladora (osteoblastos-osteoclastos) dinamiza el proceso de
reabsorcion en el que se produce un descenso del pH por la accién de la anhidrasa carbdnica que

liberan los osteoclastos para disolver la matriz inorgdnica, exponiendo la matriz orgdnica
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colagénica a la accion de las enzimas proteoliticas [24]. La hormona paratiroidea y la 1,25-
dihidroxivitamina D3, influyen sobre los osteoblastos para inducir la activacion de los
osteoclastos [24]. De esta manera crece el hueso al interior del fluido bioldgico hasta alanzar el
frente de crecimiento 6seo de la otra interface.

En el tejido d6seo se ha identificado un fendémeno de remodelacion oOsea donde la
mineralizacion del hueso es secundada a estimulos mecanicos de esfuerzo y deformacion, asi
como a estimulos de hormonas, como el estrogeno, cuya inestabilidad puede ocasionar procesos
como la osteoporosis [82].

El contenido de magnesio favorece la cinética de osteointegracion, posiblemente por una
accion estimulante sobre el incremento de osteoblastos y, por ende, sobre la secrecion de
proteinas capaces de generar una matriz 0sea; la Hacp, no posee todas las caracteristicas
necesarias para ser un perfecto sustituto biomimético de la parte mineral del tejido 6seo natural,
puesto que su estructura carece, o tiene cantidades despreciables, o porcentajes inadecuadas de
iones Mg2+, por lo que se necesita de un sustituto dseo biomimético con una porosidad analoga a

la del hueso humano y que ademés contenga la cantidad optima de iones Mg2+ [83].

Interface titanio-fluido biolégico.

Lo primero que toca este fluido bioldgico es el 6xido que recubre el metal. La compleja
metalurgia del titanio, tiene como propiedad formar capas muy delgadas de dioxido de titanio,
con diferentes estructuras cristalinas: El rutilo (Tetragonal), anatasa, (Tetragonal), brookita
(Ortorrémbico), de éstas, el rutilo (Figura 2.5), es el mas estable y usado bajo condiciones

fisiologicas, y es calificado como biocompatible [76].

[100]

Figura 2.5: Estructuras cristalinas del rutilo

La estructura cristalina del rutilo posee varios planos cristalograficos, como: el (100), (010),

(001), pero el mas importante e interesante es el (110), que es el plano diagonal que pasa por los
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dos atomos de oxigeno superior e inferior de la estructura cristalina. Este plano posee 5 atomos
de titanio que actuaran como sitios de actuacion. Lo ideal seria que la superficie del implante de
titanio estuviese cubierta con este plano (Figura 2.6), pero no es posible debido a que el titanio es
policristalino, y cada grano presenta su propio plano cristalografico.
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Figura 2.6: Superficie del 6xido de titanio con configuracion del plano cristalografico (110).

Un mismo compuesto quimico puede presentar diferente cristalinidad y estructura cristalina,
modificando con ello su solubilidad. La cristalinidad, propiedad que refleja el tamafio y la
perfeccion de los cristales, también modifica la solubilidad de estos biomateriales. Los cristales
de tamafios pequenios presentan defectos de red cristalina, lo cual hace que se disuelvan mas
rapidamente en relacion con los cristales sin defectos los cuales estdn mejor estructurados
cristalograficamente.

El titanio comercialmente puro, asi como sus aleaciones, es ficilmente pasivado, formando una
superficie estable de TiO, que hace al metal resistente a la corrosion, en este estado la proporcion
de disolucion del TiO; es extremadamente baja, con el tiempo, pequefios cambios pueden ser
vistos en la superficie del implante del metal, aunque una acumulacion de titanio en los tejidos
puede ser observada [74]. Este oxido de titanio hace que el implante sea inerte, una forma de
disminuir su estado inerte es mediante tratamiento termoquimico, el cual consiste en sumergir el
implante en una solucion de NaOH al 6M, para luego hacer un tratamiento térmico a 450°C, esto
hace que se forme titanato de sodio, el cual deforma la red cristalina del 6xido, aumentando la
energia superficial, aumentado la osteointegracion. Por otro lado, cuando esta superficie
termoquimicamente tratada entra en contacto con los fluidos bioldgicos, el sodio difundird a la
solucion fisiologia creando un desbalance de carga, lo que hace que los iones de hidrogeno sean
atraidos a la superficie.

El titanio y sus aleaciones por ser bioinertes, pueden desarrollar tanto fibrointegracion
(uniones biologias) como osteointegracion (uniones quimicas). La modificacion superficial de
estos materiales puede incrementar sus prestaciones y aumentar sus aplicaciones como

biomaterial, asi que el uso de diferentes tecnologias laser puede mejorar la bioactividad del
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titanio o mejorar su pobre resistencia al desgaste, ademas, la presion de oxigeno como gas activo
generada en el proceso, permiten obtener una superficie rugosa formada por Ti+TiO,, cuya
osteointegracion es mayor que la de la superficie no tratada o incluso la de otros implantes cuya
rugosidad ha sido aumentada mecéanicamente [78]. El incremento de la rugosidad genera una
superficie bioactiva tenaz, que mejora el anclaje, facilita la mojabilidad de los liquidos bioldgicos
y acelera la respuesta celular, favoreciendo la formacion de hidroxiapatita y fosfato tricalcico-J3,
responsables de la proliferacion celular.

El siguiente mecanismo fue propuesto por Dr. Bengt Kasemo [20], investigador suizo de la
Universidad de Gothenburg. Sefiala que cuando se implanta un biomaterial de titanio en el cuerpo
humano (in vivo), las primeras biomoléculas que alcanzan la superficie son las moléculas de
agua, lo hacen en nanosegundos, adhiriéndose a la superficie para formar una monocapa o una
bicapa. El agua interacciona de manera diferente con las superficies de la protesis de acuerdo a
sus propiedades de mojabilidad. En superficies hidrofilicas las moléculas de agua pueden
disociarse formando una superficie terminada en grupos OH™ o bien se adhieren fuertemente en
forma de H,O (Figura 2.7). Mientras que, en una superficie hidrofobica, las moléculas de H,O

sin disociarse se adhieren débilmente a la superficie [20].
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Figura 2.7: Enlaces de iones hidroxilos sobre lo iones de titanio en sitios de activacion acidos y
basicos.

Los iones hidratados presentes en el fluido biolégico, tales como Na™ y CI se incorporan para
formar una doble-capa (Figura 2.8), cuya extension depende de las propiedades electrostaticas
entre la solucion, la superficie del implante y de los sitios activacion acidos y basicos. En pocos
minutos se forma una monocapa de proteinas de adherencia en la superficie [79] como

fibronectina, vitronectina, albumina, osteopontina, entre otras (Figura 2.9)
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Figura 2.9: Union de las proteinas de adhesion sobre el implante de titanio.

Las propiedades fisicoquimicas de la superficie del implante determinan la naturaleza de las
proteinas adsorbidas [14]. El resultado de los procesos celulares originados por la naturaleza de
las proteinas adsorbidas es lo que se conoce como “reaccion a cuerpo extrailo”, que es una forma
especial de inflamacion no especifica. La etapa posterior de reaccion a cuerpo extrafio esta
determinada fundamentalmente por la forma y la topografia de la superficie del biomaterial [14].

Las células osteoblastica dependen de las proteinas de adherencia especificas adsorbidas para
su union y comunicacion (Figura 2.10). Estas interacciones dependen de las caracteristicas
superficiales del material, de la composicion quimica o la energia superficial, esto determina la
naturaleza de la adsorcion proteinica y particularmente, la orientacion y conformacion de las
proteinas adsorbidas. Ademas, las caracteristicas fisicoquimicas, como las cargas electronicas
superficiales y/o la energia superficial del material, asi como su topografia, pueden influenciar
indirectamente (a través de la capa proteinica) y/o directamente en el comportamiento celular
[79]. La capacidad de adsorcion estd definida con base en las isotermas de adsorcidon en
disolucion, esta es la relacion de dependencia, a una temperatura constante, de la cantidad de
adsorbato adsorbido por peso unitario de adsorbente, con respecto a la concentracion del

adsorbato en equilibrio. Una de las hipotesis mas ttiles en adsorcion, es la del Dr. Irving
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Langmuir, investigador estadounidense de la General Electric Company, postulé que en la
adsorcion, donde predominan las fuerzas de tipo quimico, se forman capas monomoleculares del
adsorbato sobre el sustrato adsorbente y se fundamenta sobre ciertas suposiciones: Que la
superficie sea homogénea, que ambos, el soluto y el solvente, ocupen la misma area por molécula
adsorbida o por sitio interfacial, que no existan interacciones laterales, es decir que la energia de
desorcion sea constante y que la adsorcidon maxima corresponda a una monocapa monomolecular
[79].

Después de esta etapa (adsorcion de proteinas) es cuando los neutrofilos y los macrofagos
(células que intervienen en primera instancia en todos los procesos de inflamacion) [79], llegan a
la superficie del material. Este proceso constituye la respuesta bioldgica que, en funcion de las
células “reclutadas™ posteriormente, llegard a la aceptacion del biomaterial en el tejido, o a su
rechazo [79]. El factor que determina la bioactividad de estos materiales in Vvivo, es su
degradacion en el medio, la cual se produce por dos vias: disolucion por contacto con fluidos

bioldgicos (biodegradacion) y disolucion mediada por células (biorreabsorcion) [80].
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Figura 2.10: Enlace de la superficie de la membrana reticular de la célula osteobléstica a las
proteinas de adhesion.

En la tercera etapa del mecanismo de formacion osea sobre un biomaterial in vivo, se inicia
cuando las células mesenquimatosas pluripotenciales (células madre) se diferencian directamente

en el seno del tejido conjuntivo en respuesta a las proteinas de adhesion y los factores solubles de

sefal [81]. Generando asi los osteoblastos, los osteoclastos y los fibroblastos.
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Los osteoblastos se generan mediante la estimulacion de células ya programadas por parte de

sustancias osteopromotoras, proceso que se conoce con el nombre de osteoconduccion, el cual
requiere de absoluta inmovilizacion del implante y de oxigeno en el sistema vascular [33]. Los
osteoblastos son células polarizadas diferenciadas que sintetizan el colageno y las sustancias
minerales (Hidroxiapatita carbonatada), participan en el proceso de mineralizacion de la matriz
organica (Colageno), mediante las vesiculas de matriz (Figura 2.10), que acumulan iones calcio
y fosfato, y son ricas en fosfatasa alcalina y pirofosfatasa, enzimas que inducen la creacion de
centros de nucleacion para el depodsito de las sales minerales basada en la hidroxiapatita [24]. Una
vez que la matriz 6sea madura, se organizara de modo tal que sus canales de Havers tendrén la
capacidad de responder a las cargas funcionales con remodelado propio [24]. Todo este proceso
ocurre en la matriz 6sea, compuesta por colageno fibrilar (tipos I, II, III, V y VI), no fibrilar (tipo
IV) y colagenos de triple hélice interrumpida, ademas de glicoproteinas que modulan la
adherencia celular y median en la calcificacion de la matriz orgénica para regular la entrada de
las células que expresan factores solubles como las proteinas morfogenéticas (BMPs),
protegiendo y facilitando su liberaciéon segin los requerimientos, proporcionando dureza y
resistencia a las fuerzas compresivas que recibe el hueso [24].
La Hacp depende del pH del fluido fisioldgico, de modo que, en un ambiente acido, la corrosion
aumenta (como en el caso de una inflamacion) [67]. El carbonato vuelve al tejido 6seo mas
"dindmico", es decir, estequiométricamente inestable, y de este modo mas facilmente
reabsorbible por parte de los osteoclastos [67].

La ultima etapa de remodelacién d6sea es la transformacion de hueso esponjoso a hueso
compacto, esto debido al aumento de espesor de las trabéculas con la progresiva invasion de los
espacios medulares por parte del tejido mineralizado que causa una reduccién dimensional de las
cavidades preexistentes, este proceso se ejecuta de una manera mas lenta, tiene una disposicion
mas ordenada y los ases de coldgeno se encuentran paralelos entre si [24].

Biovidrios

Lamentablemente persiste el encapsulamiento por fibras de colageno (Fibrosis), esto hace que
el implante con el tiempo se afloje, por lo que se ha implementado recubrir el titanio con
materiales cerdmicos bioactivos

Entre los materiales ceramicos bioactivos utilizados como recubrimientos del titanio estan: la

hidroxiapatita y los biovidrios o vidrios bioactivos. Un material bioactivo es aquel que provoca



35

una respuesta bioldgica en la interfaz del material lo cual resulta en la formacién de un enlace
entre el tejido y el material [84].

Los biovidrios se puede considerar como un sélido no cristalino, es decir, un so6lido donde los
atomos, iones o moléculas, no estan dispuestos con un orden geométrico y una periodicidad
espacial, se disponen de una forma irregular resultando una estructura distorsionada. Se trata de
las mismas unidades estructurales que presentan cierto orden de corto alcance, pero sin llegar a la
organizacion de largo alcance caracteristica de los cristales (Figura 2.11).

Los biovidrios contienen un elemento con estado de oxidacion elevado, capaz de formar una
red tridimensional infinita, que recibe el nombre de formadores de red (Si,O, Al,O3 P,Os, B,03),
siendo el silicio el mas comun. La estructura de los biovidrios de silicato estd formada por
tetraedros de (SiO)* unidos por los vértices. Mientras que la silice cristalina muestra una
disposicion uniforme de estos tetraedros (Figura 2-11a), la silice amorfa no muestra la misma
disposicion, presentando una formacion mas desordenada. (Figura 2-11b).

Una caracteristica comun tanto a las estructuras cristalinas como a las amorfas es que cada
oxigeno une dos tetraedros, aunque formando una disposicion més abierta en la silice amorfa.
Esta estructura facilita la inclusion de cationes conocidos como modificadores de red (Na,O,
K,0, Ca0O, MgO, TiO,), permitiendo obtener un amplio rango de composiciones de biovidrios,
como SiO; (46-63%), Na,O (7-24%), K,O (2-8%), CaO (9-20%), MgO (0,1-2%), Al,Os (0,1-
2%), P,Os (4-8%) [19].

Los biovidrios reaccionan con el fluido bioldgico formando una especie de gel hidratado en la
superficie, el cual es rico en iones de Ca y P, esta capa cristalizada conlleva a la formacion de
hidroxiapatita carbonatada precipitada (Hacp) y por lo tanto a la unién con el hueso; la capa es
similar tanto quimica como estructuralmente a la fase mineral del hueso, es por esto que se da la

unioén interfacial hueso—implante, y se promueve la osteointegracion [4, 85].
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Figura 2.11: Representacion bidimensional de a) Red cristalina de Si,O, b) Red de Si,0 vitrea,
amorfa, y ¢) Red de Silice con modificadores de red [Modificado 19,86].
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El biovidrio del sistema Si0,-CaO-Na,O (45S5) contiene 2,6% de P,0s, que reacciona con el
hueso, formando una interfaz de hidroxiapatita y gel de silice después de su exposicion a los
fluidos del organismo. Las formas ceramicas de fosfato tricalcico-f3, Cas;(PO4), son reabsorbibles,
mientras que las formas de hidroxiapatita (Ca;o(PO4)6(OH), su reabsorcion es muy lenta. Como
materiales de implante, tanto si es denso o poroso, se produce enlaces interfacial entre el hueso
(apatito bioldgico) y el fosfato tricalcico o la hidroxiapatita [28].

El desempefio de los implantes mejora si se utiliza materiales porosos fabricados a partir de
oxidos metélicos, polimeros y cerdmicos, los cuales proveen una fijacion interfacial por
crecimiento del tejido en los poros superficiales o a lo largo del implante, este enlace es llamado
fijacion biologica [19]. Los implantes con estructuras porosas poseen gran area superficial, dando
una fijaciéon mas firme que en implantes no porosos. Los biomateriales porosos proveen un enlace
interfacial mas fuerte por fijacion bioldgica con el tejido, sin embargo, su biocompatibilidad o
tolerancia al tejido puede no ser suficiente para aplicaciones en personas con tejido danado,
enfermo, o de la tercera edad.

La biocompatibilidad la controla la razéon Ca/P y la porosidad condiciona la penetracion y
colonizacion de las células oOseas, y la reabsorcion de los constituyentes quimicos. La ventaja
potencial de este tipo de material es la de combinar la alta resistencia de los materiales
bioceramicos inertes con la reactividad quimica superficial que favorece el enlace al tejido,
obteniendo una mayor flexibilidad en el disefio y en la fabricacion [28].

Los biovidrios tienen varias aplicaciones en la reparacion y reconstruccion de tejidos enfermos
y dafiados, especialmente tejidos duros (hueso cortical), estos presentan diferencia con los
ceramicos bioactivos y vitroceramicas, bebido a que es posible controlar un intervalo de
propiedades quimicas, las composiciones de vidrios mas reactivos desarrollan enlaces
Interfaciales estables con el tejido blando [19].

En experimentos en materiales bioactivos como hidroxiapatita y biovidrios porosos in vivo, a
nivel de los macroporos, el biomaterial se disuelve por biodegradacion, acompanada por una
actividad celular de biorreabsorcion, al mismo tiempo, las apatitas neoformadas por
precipitacion, son responsables de una modificacion en la actividad celular 6sea, dando como
resultado una reduccion en la formacion y actividad de los osteoclastos, y la proliferacion de
osteoblastos en la superficie de los macroporos, dando origen a la colonizacion dsea del implante,

sin la interposicion de tejido fibroso, formando inicialmente sobre la superficie del implante una



37

matriz no mineralizada, seguido de una etapa secundaria de mineralizacion y finalmente la
formacion de hueso lamelar [67].

Los biovidrios pueden ser los materiales mas apropiados para ser implantados en el cuerpo,
especialmente por el tipo de porosidad que pueden formar, que normalmente se considera un
requisito previo para el crecimiento 6seo y de mantenimiento de esta estructura. El biovidrio debe
tener un tamafio de poro maximo de 500 um y un tamaiio de interconexion en la region de 200
um, ya que pueden permitir la formacion de apatita en la superficie y que pueden ser degradados.
Las diferentes reacciones superficiales que el material del implante crea dan la medida de la
bioactividad. La adhesion del biovidrio en un tejido sufre diversas reacciones superficiales
resultantes en la formacion de la capa de apatita. La evidencia sugiere que la formacion de matriz
extracelular y mineralizacion pueden ser inducidas por la porosidad de los vidrios bioactivos bajo
ciertas circunstancias [87].

Las células o6seas se unen mas facilmente a materiales como el vidrio, de elevada tension
superficial y con superficies amorfas [28]. La topografia superficial promociona el crecimiento
interno del tejido vivo, es por eso que el control de la microestructura sea muy importante en un
biomaterial y se debe conseguir poros de suficiente tamafio que permita el crecimiento del tejido
0seo, asi como mantener el aporte sanguineo y nutritivo suficiente [28].

Con respecto a la rugosidad de la superficie, una rugosidad de 4 a 6 micras en los implantes
produce mucho més crecimiento 6seo, que en los implantes de superficies pulidas [88].

El biomaterial debe exhibir dos caracteristicas para inducir la formacion de hueso: (a) una
superficie microporosa y (b) una estructura macroporosa [72]. La solubilidad y las propiedades
mecanicas de los cerdmicos de fosfatos de calcio dependen de la relacion Ca/P y de su
microestructura, en especial la porosidad. Una porosidad alta, aumenta la solubilidad del material
y con ello su actividad bioldgica, pero si es muy alta, deteriora las propiedades mecénicas. Las
variaciones en la microporosidad tienen mayor influencia en la resistencia a la traccion que a la
compresion. Tanto la resistencia a la traccion, como a la compresion y a la fatiga, dependen del
volumen total de porosidad del material.

Los biovidrios son fragiles, por lo que no pueden emplearse en areas sometidas a fuerzas de
torsion, flexion y cizalladura muy altas, por lo que estos inconvenientes deben ser neutralizados
mediante la neoformacion Osea (osteosintesis), hasta que se incremente su resistencia mecanica a

niveles similares a la del hueso contiguo.
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La formaciéon de hueso a través de los osteoblastos, asi como generacion de fibras del hueso
(colageno) y el material que lo constituye (hidroxiapatita) no se producird a menos que se den
una serie de circunstancias en la interfaz: un cambio en la razon Na/K, un crecimiento importante
de calcio, fosforo, un cambio ciclico de pH, una variacion de la presion del oxigeno, asi como el
desarrollo de un potencial eléctrico negativo [28].

Los biovidrios en contacto con el tejido 6seo presentan una transformacion fisicoquimica de
hidroxilacidon que finalizan con la formacion de un lecho de gel de silice sobre el cual se produce
el recubrimiento de cristales de hidroxiapatita y de tejido conjuntivo que sirven de guia para la
neoformacién de tejido osteoide. El biovidrio se reabsorbe completamente y no interfiere en el
proceso de remodelacion 6sea. La reabsorcion de la hidroxiapatita precipitada es mucho mas
lenta, perdurando afios como se ha demostrado en estudios en cadaver [89].

Una estrategia utilizada para disminuir la liberacion de iones es la modificacion superficial de
los implantes metélicos por medio de recubrimientos inorganicos, ceramicos o vitreos. Estos
recubrimientos sirven para dos propositos: mejorar la osteointegracion de los implantes y
proteger el metal contra la corrosion de los fluidos del cuerpo, asi como a los tejidos de los
productos de corrosion de las aleaciones [19].

Una caracteristica comuin de los vidrios bioactivos es la formacion de una capa de
hidroxiapatita precipitada (Hap) e hidroxiapatita carbonatada precipitada (Hacp) sobre la
superficie en contacto con los fluidos corporales, la cual proporciona una unioén en la interfaz con
los tejidos circundantes; se asume entonces que la bioactividad in vivo de los vidrios bioactivos
esta correlacionada con su habilidad para formar una capa reactiva in vitro [4].

El comportamiento bioactivo de un biovidrio depende de la composicion, pero también esta
determinada por la reactividad quimica de su superficie. Cudnto mas alta es la solubilidad de
varios de los oxidos del biovidrio en la solucion, mas facil es la precipitacion de la capa
responsable de la bioactividad. La solubilidad de la estructura vitrea es conocida por ser alta, por
lo tanto, es mas facil liberar cualquier cation de una estructura vitrea que de un arreglo cristalino.
Asi, la contribucion de cierto elemento a la reactividad superficial de un material no puede ser
evaluada sin conocer el arreglo estructural en el cual participa. La fase vitrea en los biovidrios
controla la velocidad de formacion de la hidroxiapatita precipitada (Hap) puesto que la fase
cristalina tiene una velocidad de disolucion muy baja. Asi mismo, la rugosidad superficial es muy

importante en las propiedades bioactivas de los biovidrios [19].
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Los mecanismos involucrados en la respuesta de los tejidos a los biomateriales presentan una
elevada complejidad debido a la gran variedad de factores relacionados con la naturaleza del
material, especialmente la topografia superficial y la estructura vitrea de la matriz, y con el medio
fisiologico circundante [90].

Las propiedades bioactivas de un material son determinadas por la velocidad de la formacién
de la capa de Hapc en su superficie. El tiempo requerido para la formacion de esta capa depende
de muchos factores ademas de la composicion y estructura del vidrio, entre ellos estan la
geometria del biovidrio, composicion de la solucion y relacion entre el area de la superficie y el
volumen de la solucion [91].

Los biovidrios pueden tener un amplio intervalo de composiciones en los sistemas silice—
alcalis. El intervalo de composiciones de biovidrios puede tener hasta un 50% molar de 6xidos
alcalinos. Con adiciones de 6xidos alcalinos, se puede obtener biovidrios de composicion similar
a la eutéctica lo cual usualmente reduce la temperatura de liquidus, por lo tanto, incrementa la
estabilidad de los vidrios. Sin embargo, alin en sistemas ternarios perfectamente puros (Na,O-
Ca0-Si0;), los iones alcalinos pueden no ser distribuidos uniformemente a través de la
estructura. A pesar de que algunos vidrios presentan apariencias homogéneas, los iones alcalinos
tienden a formar microsegregaciones. Una separacion en una fase rica en 4lcali y rica en Si0;
facilitaria la lixiviacion de la fase rica en alcali en agua o aire. Este tipo de solubilidad es un
requisito para las reacciones bioactivas, pero pueden comprometer la confiabilidad mecénica del
material a largo plazo.

La presencia de cationes modificadores y/o de grupos OH " y la presencia de poros en la
matriz vitrea juegan un importante papel en las propiedades fisicoquimicas del biovidrio, esto
permite aumentar la solubilidad del vidrio en medio fisiologico, el cual determina su caracter
bioactivo [90].

Una posible explicacion del buen comportamiento de los biovidrios, es el desarrollo de la capa
superficial de fosfato, la cual facilita la incorporacion de estructuras organicas, haciendo que las
células oseas colonicen el hueso. La mineralizacion o cristalizacion del fosfato célcico en la capa
gelatinosa, coadyuvan en la formacion simultanea de hidroxiapatita en el hueso. Ambos frentes
de mineralizacion se entrecruzan con la formacion de una union interfacial fuerte [28]

El mecanismo de recubrimiento de la capa de hidroxiapatita carbonatada sobre la superficie de
los vidrios bioactivos fue propuesta por primera vez en 1971 por el Dr. Larry Hench,

investigador estadounidense de la Universidad de California [87], los resumen en:
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a.- Lixiviacion y formacion de silanoles.

Lixiviacion de la capa superficial del vidrio base silice, rapido de iones R (R" = Na', K,
Ca®"...) del vidrio con los iones H" (Protones) o H;O" (Hidronio) de la solucién, segun la
ecuacion siguiente:

Si-O-R" + H' + OH — Si-OH + R (so1ucion) + OH R 2.1
Inicialmente, los iones de sodio o potasio se filtran desde la superficie del vidrio y son
reemplazados por iones de hidrégeno a través de una reaccidon de intercambio idnico (Figura
2.12.- a). El calcio se encuentra en estado solido, pero es igualmente extraido [28].
Esta disminucidn alcalina conduce a la formacion de una capa rica en silice (silanol) (Figura
2.12.- b).
Migracion del Si soluble en la solucion, debido a la ruptura de los enlaces Si-O-Si y formacion

de grupos Si-OH y Si(OH)4 en la interfaz vidrio silice/solucion.

a,qi@b@ﬁfgﬁ -
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Figura 2.12.- a.- Intercambio i6nico Ca*" - H', b.- formacion de silanol.
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b.- Policondensacion de silanoles para formar un gel de silice hidratada

Condensacion y repolimerizacion de los grupos Si, con la formacion de una capa rica en SiO;
en la forma de un gel sobre la superficie pobre en cationes alcalinos y alcalinotérreos (Figura
2.12.- b), seglin la ecuacion siguiente [19]:

Si-OH + OH-Si — Si-O-Si- + H,0 R.2.2

c.- Formacion de una capa de fosfato de calcio amorfo

Migracion de los grupos Ca ** y PO, a la superficie a través de la capa rica de gel de SiO,
(Figura 2.13).

Formaciéon de una capa rica en CaO-P,Os en la superficie del vidrio a través de la
incorporacion de calcio y el fosforo de la solucion y posterior cristalizacion de la pelicula amorfa
de CaO—P,0;s en la superficie del vidrio con la incorporacion de aniones OH", COs> o F u otro,

de la disolucion para formar una capa de hidroxicarbonato de fluorapatita. Este material
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(hidroxicarbonato de fluorapatita), también llamada capa apatitica, es semejante al encontrado en
la fraccion mineral del hueso, la cual representa un 65% de su composicion y esta constituida por
agua, hidroxiapatita [Ca;o(PO4)s(OH)], Si y los iones CO32', F, Na', Cl' o Mg2+. Ademas, el
hidroxicarbonato de fluorapatita es nanocristalino y no estequiométrico [92].

Cese del ataque y formacion de una capa rica en silice de 2 a 3 micras, por debajo de la capa
ricaen Cay P.

Formacion de una capa rica en CaO- P,Os sobre la capa de gel vitrea.

Crecimiento del gel vitreo por intercambio de iones alcalinos.

Crecimiento de la capa amorfa rica en CaO- P,Os por incorporacion de los fosfatos de calcio
solubles de la solucion.

Crecimiento de una pelicula superficial de fosfato célcico procedente de los iones Ca y P

GG

0 HZO ACP 2 H:0 O

presentes en disolucion.

- ‘

S S Sl \1 Si.
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Figura 2.13.- Formacion de fosfato de calcio amorfo.

d.- Cristalizacion de la pelicula de Hapc.
Cristalizacién de la capa amorfa de CaO-P,Os, por incorporacion de los aniones OH, CO3™ o
F+ de la solucién conduciendo a la formacion de una capa mezcla de hidroxiapatita, apatita

carbonatada y de fluorapatita (Figura 2.14).
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Figura 2.14.- Formacion de hidroxiapatita carbonatada.



42

e.- Biocompatibilidad de ceramicas bioactivas.

Aglomeracion y formacion de un enlace quimico entre los cristales de hidroxiapatita, las fibras
de colageno y otras proteinas producidas por los osteoblastos y los fibroblastos.

La reabsorcion o biodegradacion de las ceramicas de fosfatos célcicos puede ser originada por
disolucion fisicoquimica, que depende del tipo de material y del pH del medio, y por
desintegracion fisica en forma de pequeias particulas a causa de un ataque quimico. Los factores
que aumentan la tasa de biodegradacion de estos materiales son: aumento del area superficial,
disminucion de la cristalinidad, homogeneidad de los cristales, disminucion del tamafio del grano
y las sustituciones i6nicas con CO3~2, Mg* o Sr*". Los factores que disminuyen la biodegradacion
son: existencia de fliior en la hidroxiapatita, presencia de Mg>" en el fosfato tricalcico y la
disminuciéon de la relacion Hap/B-TCP en los compuestos bifasicos. Todo lo anterior hace
necesario tener un buen control de la microestructura, el estado de las fases y la composicion
quimica de las ceramicas de fosfatos de calcio para obtener la tasa de reabsorcion requerida. A
pesar de la capacidad de estos materiales de desintegrarse progresivamente, sus caracteristicas
mecanicas se ven mejoradas luego de su implantacion, debido a: (1) la precipitacion de apatitas
bioldgicas dentro de los microporos, (2) el desarrollo de tejido 6éseo neoformadas dentro de los
macroporos, asi el aumento de las funciones de células dseas es dependiente de las caracteristicas
morfologicas de la superficie de los materiales y su interaccion quimica [93]. Los tejidos del
hueso crecen dentro de los poros de un implante cuando estos tienen un didmetro superior a 100

micras, asegurando una firme adherencia entre el hueso y el implante [28].

2.3.- Desarrollo de biomateriales porosos.

El proceso pulvimetaltrgico con la variante del espaciador (Figura 2.15), es el mas indicado
para el desarrollo de piezas porosas. Este comienza con el acopio de polvos del metal,
mezclandolo luego con los polvos de un material espaciador apropiado para generar los poros.
Esta mezcla es compactada en una matriz que posee la forma de la pieza deseada, obteniendo la
pieza en verde, esta es sinterizada a temperaturas adecuadas para eliminar el espaciador y darle
cohesion a la pieza. En la creacion de piezas totalmente porosas, el método de espaciadores se
presenta como una alternativa altamente viable. Entre los agentes generadores de poros mas
utilizados estdn: Carbamida (urea), carbonato de amonio, magnesio, polimeros, canfeno,

carbonato de amonio, hidrogeno, cloruro de sodio [13], carbon, carbén activado (CA) y carbon
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superactivado (CSA). Estas particulas tienen forma, tamafo y superficie, totalmente diferentes,
por lo que su seleccion es importante para obtener resultados Optimos, en cuanto a tamafio y
forma de poros deseados.

En el proceso de compactacion uniaxial, las irregularidades superficiales de las particulas
provocan que la fluidez y densidad de empaquetamiento resulten reducidas, aun asi, se produce
mayor adherencia, permitiendo la manipulacion de las piezas en verde, para su posterior

sinterizacion.

Remocion del

A c tacié espaciador
A 30 ompactacion por disolucion

Polvo de titanio ' Remocion del

+ o oy 1 > @ T S

Mezcla dor Sinterizado
con solvente
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©
Compacto con espacu(lor >°:° %
o
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Figura 2.15: Proceso general pulvimetalirgico. Modificado [13].

En la etapa de sinterizacion el espaciador es eliminado por descomposicion quimica,
evaporacion, disolucion o fusién. Algunos ejemplos de elementos espaciadores que se
descomponen al elevar la temperatura son los polvos de magnesio (a 1000°C), polvos de urea
(200°C) o los de bicarbonato de amonio (100°C). En el caso del NaCl, basta con disolverla en
agua, lo que no es necesario pasarlo por el horno para su retiro [3]. Se crean dos tipos de
porosidad, en funcion del tamafio de poro, una creada por el espaciador y otra inherente al
proceso pulvimetalurgico, creandose pequeios poros en el material conocidos como porosidad
Kirkendall [3], estas porosidades crean una baja densificacion de la pieza.

El principal pardmetro a controlar en el proceso de sinterizacion del titanio y sus aleaciones, es
la velocidad de calentamiento, la cual debe ser lenta, entre 10-15°C por minuto [23]. Al llegar a
los 882°C, para titanio comercialmente puro [13], se debe mantener durante un tiempo
predeterminado, en esta meseta de permanencia ocurre la homogeneizacion estructural, ya que a
ésta temperatura es cuando se produce la transformacion de fase del titanio alfa (hexagonal
compacto) a beta (cubico centrado en el cuerpo). Tras esto se contintia con el calentamiento hasta

alcanzar la temperatura méaxima a la que se producira la sinterizacion, la cual estad entre 50 y 80%
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de la temperatura de fusion del titanio [3]. Cabe destacar que el titanio grado 2 no presenta cabios
alotropicos, permanece como titanio alfa (hexagonal compacto) hasta 1830°C, aproximadamente,
que es donde comienza a fundirse, segun el diagrama de equilibrio titanio-oxigeno del anexo A.
Finalmente se deja enfriar en el horno hasta temperatura ambiente, todo ello en una atmdsfera de
vacio de al menos 10™ bares [23], o atmosfera reductora.

Con esta técnica se pueden obtener microporos con tamafios que van entre 1-10 nm de
diametro, y macroporos con didmetros entre 100-600 um [66]. Usando compuestos quimicos que
actian como espaciadores o generadores de poros se pueden obtener tamafio, forma y
distribucion de poros controlados. La forma y tamafio de las particulas de la mezcla, deben ser la
principal caracteristica a considerar, pues estas determinan la velocidad de flujo, la compactacion,
la densidad aparente, la compresibilidad y la sinterabilidad.

El uso del carbén superactivado (CSA) como espaciador es muy importante, este es un
material que se obtiene, generalmente, aglomerando las particulas de carbon activado altamente
porosas con arcilla caolinitica o bentonitica (Figura 2.16a).

La porosidad en el carbon activado se clasifica de acuerdo al tamafio de poros formados
(Figura 2.16b), los macroporos que poseen un tamafio de poro mayor a los 50 nm, mesoporos
entre 50 a 2 nm y finalmente los microporos con un tamafio menor a los 2 nm. [94]. Usualmente
el area especifica de un carbon superactivado puede variar entre 500 y 1.500 m*/g [95].

En la figura 2.17, se muestra la representacion estructural de las arcillas, en ella se muestra una
capa de anillos hexagonales de tetraedros cuya celdilla unitaria es el (Si4O10)*. La unién y
distribucion interna de varios tetraedros origina una estructura laminar, constituida
principalmente por capas de Si (Silicio) en coordinacion tetraédrica (T) y por capas de Al y/o Mg
en coordinacion octaédrica (O) [92].

Bajo ciertas circunstancias el atomo de silicio (Si) del tetraedro puede ser reemplazado por
metales de menor carga electronica, como el aluminio o titanio. Esta deficiencia de carga
positiva, o exceso de carga negativa en el tetraedro, permite atraer a otros cationes para
compensarse, este mecanismo proporciona a los silicatos propiedades superficiales unicas de
acidez y de intercambio i6nico, dichas propiedades tan importantes en los procesos cataliticos
[96].

El apilamiento de capas tetraédricas y octaédrica forman laminas, donde la primera capa esta

asociada a entidades tetraédricas de silicatos en una disposicion de hexagonos, unidos a una capa
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octaédrica en la cual, un cation de aluminio AI’") 0 magnesio (Mg”") esta rodeado por 6 grupos
g g p grup

hidroxilos o atomos de oxigeno [92].

Carbon activado con sus

respectivos macro, meso y

5 Macroporos
microporos

Mesoporos
5/ Aglomerantes:
Alquitran, Brea, Microporos
Arcilla, Alcohol
Polivinilico

a b

Figura 2.16: (a) Esquema de grano de carbon activado con aglomerantes (carbon superactivado),
(b) Diferentes tamafios de poros en el carbon activado.

Oxigeno. O  Hidroxilo ©  Aluminio ®  Silicio. @

Figura 2.17: Estructura de las arcillas tipo 2:1. Modificada [92].

Si la estructura estd conformada por una secuencia de capa tetraédricas capa octaédrica y otra
tetraédrica, formara una estructura T:O:T, también conocida como mineral de arcilla tipo 2:1
(familia de las esmectita) como la arcilla caolinitica [92].

Los minerales tipo 2:1 se caracterizan por su sensibilidad a sufrir sustituciones isomorficas en
las capas T y O (por ejemplo, el AI’" puede ser remplazado por Mg®" o Fe’" en la capa
octaédrica; Si*" es remplazado por AI’, Ti*" en la capa tetraédrica) generando cargas parciales

negativas. El balance de carga se mantiene por la presencia en el espacio interlaminar de cationes
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o cationes hidratados como Na®, K*, Ca** y Mg*" [97]. Cuando el porcentaje de alimina
disminuye por debajo de 15%, la tendencia es a formar estructuras tipo T:O (1:1), (familia
monmorillonita) como las arcillas bentoniticas [98].

La presencia de Al,O3 en vidrios de silicotitanato da lugar a una competencia entre los iones
Ti*" y los AI** por los oxigenos, de modo que la presencia de Al,O3 cambia la funcién estructural
del titanio, probablemente la adicién de Al,O; obliga a los iones Ti*" a situarse como
modificadores de red con mayores nimeros de coordinacion, asi, cuando el porcentaje de TiO; es
superior al 5 % en peso, éste actia como modificador de red [99]. El didxido de titanio se usa
comunmente como agente nucleante en los sistemas Fe,O3-TiO,-Al,03 [100].

A 1308°C las fases que aparecen como compatibles en estado sélido son el titanato de
aluminio y hierro y la hematita, si se tiene en cuenta la existencia de silice, y despreciando los

alcalinos y alcalinotérreos en el sistema Fe,03-TiO,-Al,03-SiO; [101].

2.4.- Proceso de combustion del carbén superactivado.

El carbdn superactivado (CSA), posee: una estructura porosa que facilita la movilizacién del
oxigeno y un alto contenido de carbono y de otros elementos, esto contribuye, en el proceso de
combustion debido a la alta energia térmica generada, produciendo reacciones muy complejas de
descomposicion y transformaciones fisicoquimicas muy interesante. Es muy importante el
tamafo de las particulas en la combustién del carbén superactivado, con granulometrias muy
reducidas mayor es su reaccion, y mayor es la superficie de contacto con el oxigeno.

En la combustién del carbono y la descomposicion o transformaciones de los compuestos
inorganicos dejan cenizas como residuos, estos solidos pueden ser de color blanco, gris o rojizo,
dependiendo de la cantidad de Fe,O3 (hematita) [102].

Las cenizas sufren multiples reacciones quimicas, como la deshidratacion del caolin
(2Si0,.Al,03.2H,0), vy la disociacion parcial de los carbonatos (CaCOgs), que tedricamente se
pueden representar por las ecuaciones [110]:

2Si0,.Al,03.2H,0 —+2Si0,.Al,03 + 2H,0 Rc. 2.3
CaCO; =+ Ca0O + CO, Rc.2.4

Las cenizas del carbon superactivado estan constituidas por los residuos resultantes de la
descomposicion de silicatos, carbonatos y otros minerales debido a la energia térmica generada

en la combustion, su composicion quimica suele expresarse en 0xidos, los cuales se emplean
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como guia para identificar los tipos de minerales presentes originalmente en el carbon
superactivado, tales como: SiO,: 30 — 55%; Al,Os: 15-35%; Fe,O5: 2 — 20%; CaO: 2—-15%;
MgO: 1-4%; K,O + Na,O: 1 — 4%; TiO;: 0,5 — 2%, en menor porcentaje aparece fosforo,
manganeso, bario, y trazas de numerosos metales como plomo, zinc, cobalto, germanio y zirconio
[102], ademas de estos oxidos, quedan en las cenizas, particulas de carbon superactivado sin
reaccionar. Cabe destacar que las cenizas a altas temperaturas se funden y forman vidrios, en
algunos casos se forman esferas huecas de paredes delgadas (cenosferas) como consecuencia de
la expansion de los silicatos fundidos al desprenderse CO, por la reaccion siguiente [103]:
2Fe;0; +C —>4Fe0O + CO, Re. 2.5

Cuando se calcina el carbon superactivado, desarrolla un incremento localizado de la
temperatura de las particulas del CSA., producto de la energia térmica de combustion del
carbono, favoreciendo la disolucion de los compuestos silicoaluminosos (Si,O - Al,Os3), propio
de las arcillas caoliniticas y bentoniticas. El calor produce transformaciones fisicoquimicas que
modifican la estructura quimica y cristalina de las arcillas de forma irreversible y genera una
movilidad atomica. La evolucion del CO, tiende a crear una estructura porosa en los vidrios
formados por la fusion de las arcillas [104]. La porosidad total aumenta gradualmente debido a la
evolucion de la mayor cantidad de CO,, atn a los 1150°C, este se transporta a través del vidrio
fundido [104].

En la combustion del carbon superactivado, el aglomerado arcilloso ird sufriendo una serie de
cambios de acuerdo a la temperatura que vaya alcanzando, apareciendo un cambio fundamental
en la estructura interna.

A 100°C, corresponde a la temperatura de pérdida de agua adsorbida en la muestra.

170°C y 240°C, la cristobalita a, forma cristalina del SiO,, se transforma reversiblemente a la
variedad B, con una variacién de volumen comprendida entre el 3 y el 7%.

370°C, los carbonatos ferrosos se descomponen a 6xido férrico y a alta temperatura se forma
magnetita (Fe;O4) de color negro. El cuarzo se transforma en presencia de un catalizador, entre
367 y 1470°C, primero en cristobalita y después en tridimita, siendo el paso de cristobalita a
tridimita muy lento, ya que no puede realizarse sin el paso por el estado amorfo. Estas
transformaciones son muy dificiles a partir de los cristales puros y exigen la presencia de agentes
mineralizadores que actuen como catalizadores permitiendo un paso intermedio, generalmente
amorfo, que hace posible el reagrupamiento de los atomos. La cristobalita tiene una

transformacion, a a B que se realiza con un aumento de volumen del 3%. La variacion tiene lugar



48

a 220°C en el calentamiento y entre 240 y 170°C en el enfriamiento. La gran variacion de
volumen de la cristobalita, confiere una gran dilatacion y una sensibilidad al choque térmico a
baja temperatura. Si la proporcion de esta fase es grande, puede traer graves consecuencias,
microagrietamientos, fracturas o fragilidad [105] (dado el aumento de volumen del 17 % en el
paso de cuarzo a cristobalita).

450 a 600°C: La caolinita (2SiO,.Al,03.2H,0) se deshidrata y forma caolinita anhidra
2Si0,.Al,03 (metacaolinita) + H,O. Esta metacaolinita es un material cementante suplementario,
dado que es un silicoaluminato activado térmicamente.

La caolinita calcinada en un horno, alrededor de 600°C, se transforma en metacaolinita [106].
En los ensayos termogravimétricos se ha observado un pico endotérmico asociado a la pérdida de
peso, ubicado en 516°C, que corresponde al proceso de deshidroxilacion, es decir la conversion
de caolinita en metacaolin, segun la reaccién [106]:

2Si0,.Al,03 .2H,0 — 2Si0,.Al,03 + 2H,0 Rc. 2.6

La caolinita deja de ser estable y se transforma en otras fases diferentes, las cuales depende
tanto de las condiciones fisicas como de la composicion quimica del sistema [107]. Con base en
esta informacion el intervalo de temperatura éptimo para la deshidroxilacion de la caolinita y su
correspondiente transformacion a metacaolin inestable, se estima que se encuentra entre 450 y
600°C [106].

La inversion del cuarzo a al cuarzo f tiene lugar a 573°C y en ella se produce un aumento de
volumen en el sentido a —»f3.

700°C: Se descompone la metacaolinita en alimina y didxido de silice amorfo (Al,O3 y SiO5)

700 a 900°C: La silice se transforma, por fusion, en silice amorfa que no sufre transformacién
por debajo de los 1000°C. En presencia de fundentes puede dar directamente tridimita y en
ausencia de fundentes y a altas temperaturas da cristobalita que pasa después a tridimita [105].

El tratamiento térmico de la caolinita da lugar a transformaciones estructurales, que llevan a
la obtencion de metacaolin (2SiO,.Al,03) o Mullita (2Si0O,.3Al,03) [110]. Se ha observado un
pico exotérmico, (ensayos termogravimétricos), ubicado en 1000°C., asociado a la transformacion
de la fase metacaolin en fase espinel, la cual permite la nucleacion de la mullita acorde a las

reacciones [106]:

2Si0,.Al,03 .2H,0 :3“.': — 2Si0,.Al,03 + 2H,0 Rc. 2.7

o C

Caolinita Metacaolinita
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2Si0,. © 5 35i0,.2A1,0;. + SiO, Rc. 2.8

Metacaolinita Espinela Al/Si Silice (amorfa)

35i0,.2Al,05. ﬁ:gg 2(2Si0,.3A1,05) + 5(Si0») Rc. 2.9
Espinela Al/Si Mullita Cristobalita

La mullita es un constituyente de los productos arcillosos muy importante (Figura 2-18), se
caracteriza por sus largos cristales aciculares, que enlaza la estructura entre si dandole cohesion y
resistencia mecénica gracias a su forma de cristalizacion y buena estabilidad térmica [108]. La
mullita se obtiene cuando el SiO, y Al,O3 reaccionan entre si al aumentar la temperatura, dando
lugar a un compuesto Unico estable de férmula 2SiO,.3Al,03, que funde incongruentemente a
1810°C [109]. La mullita presenta alta refractariedad, baja expansion térmica, baja conductividad
térmica y es formada generalmente de la metacaolinita. Las variables que pueden afectar la
formacion de mullita estan: el contenido de caolinita, el comportamiento durante el
calentamiento, presencia de pirofilita (Alx(Si4sO10)(OH), y posible presencia de 6xidos alcalinos y
alcalinotérreos [105].

La mullita se encuentra en todos los productos silicoaluminosos cocidos por encima de 1000°

C y en los cuales existen cantidades suficientes de silice y de alimina para su formacion [109].

oC Liquido
Mullira _
19001 +Liquido) /Corindon
o Cristobalita + Liquido
& vl.l vido
S 17
s oof\ Mullita sLiquido | ooy
2 y
2 15001 Crlsroboliro * Mullita Mullita
Tridimita+ Mollita |
. o 26 46 60 Bb % en peso
Si10g —=— ——Aly03

Figura 2.18: Sistema Al,03-SiO, [101].
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A 900°C comienza la cristalizacion primaria de la mullita, en virtud de reacciones en estado
solido; en general, tienen lugar reacciones de recombinacion, fusion parcial y recristalizacion. Si
la temperatura es suficientemente alta y prolongada, se produce algo de vidrio (silice amorfa),
mullita primaria y alimina y [105], segln las reacciones siguientes:

2S5i0,.4A1,0; — 2Si0,.3A1,0;. + 7 ALL,O3 + 6 SiO, Re. 2.10

La estructura caracteristica de la mullita hace posible la introduccion de iones trivalentes y
tetravalentes, Cr'', Fe'*, Ga**, Ti*", Ge*', zr*"; especialmente de metales de transicion. Su
introduccién en la estructura puede afectar las propiedades térmicas de la mullita, y las
relacionadas con las propiedades oOpticas de la mullita dopada, en el campo de los materiales
luminiscentes y pigmentantes, especialmente el efecto del Crr[110].

900 a 1000°C: El dioxido de silice amorfo y alimina se unen nuevamente para formar silicato
aluminico anhidro. Se forma primero espinela de silice (3S10,.2A1,0;) y posteriormente mullita
(2510,.3A1,03) quedando silice liberado en forma de vidrio y pasando al estado pétreo de forma
totalmente irreversible. La descomposicién de la metacaolinita, a una temperatura entre 980 y
1000°C, produce un material amorfo a partir del cual cristaliza la mullita [111]. La
transformacion de la caolinita a metacaolinita es coherente con estudios, reportados por Milton
(1956); Flank (1970); Murat et al. (1990) citados por Torres J. (2011).

En este intervalo de temperatura, la cristobalita, producto de la descomposicion del
metacaolin, se sinteriza con el 6xido de magnesio y con la alimina para formar el silicato y la
espinela de magnesio. El 6xido de magnesio es altamente reactivo, generando la corderita e
impidiendo la formacioén de mullita; a mas alta temperatura, a partir de los 920°C y bajo la accion
de mineralizadores, el cuarzo-f da cristobalita a, con un aumento de volumen del 14.3 % [110].

>1000°C: El cuarzo estd presente en todas las temperaturas de coccion, aunque la intensidad
de los picos en estudios por difraccion de rayos x (DRX), decrece por encima de los 1100°C,
indicando una disolucion parcial con la formacion de la fase liquida [105]. Con alto contenido de
SiO; se observa la presencia de cristobalita desde los 1050°C, a esta temperatura la fase amorfa
disminuye como consecuencia de la recristalizacion de la silice amorfa para formar la
cristobalita, la cual tiene un aumento muy brusco y también hace que la mullita se forme a esa
temperatura [105]. A esta temperatura los silicatos cristalizan en agujas.

La presencia de plagioclasa célcica (anortita) es favorecida por la alta concentracion de calcita
(CaCOs) en la arcilla. Esta fase puede inhibir la formacion de mullita lo que se puede explicar

porque la formacién de anortita disminuye la cantidad de mullita dado que la reaccion entre
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silice, alimina y calcio se combinan para dar anortita que ocurre a mas bajas temperaturas con
respecto a la temperatura caracteristica para formacion de mullita [105].

Las arcillas poseen cuarzo y presentan altos contenidos de 6xidos de hierro (hematita >8%),
estos producen la coloracion rojiza desarrollada después de la calcinacion, este color rojo es cada
vez mas oscuro con el aumento de la temperatura debido a la alta concentracion de contenidos de
oxidos de hierro, y a la liberacion de hierro de los minerales de arcilla descompuestos, mientras la
cantidad de cuarzo disminuye debido a la fusion de este en la matriz [105].

1000 a 1300°C: A partir de los 1050°C, las piezas muestran un incremento de la contraccion
lineal, debido al comienzo de la vitrificacion. En el proceso de sinterizacion y vitrificacion la
presencia de una fase liquida viscosa contribuye a reducir la porosidad, debido a que la fase
liquida fluye a los poros y los sella, ésta rodea las particulas més refractarias, y baja las fuerzas de
la tension superficial creada por los finos poros, aproximando las particulas y aumentando la
contraccién, y reduciendo la porosidad del producto. Para una coccion satisfactoria la cantidad y
viscosidad de la fase amorfa debe ser tal que permita una densificacion apropiada con un ciclo de
coccion razonable sin que se produzcan deformaciones [105].

1300 a 1500°C: en este intervalo de temperatura se incrementa la densificacion y la resistencia
mecanica, y baja la porosidad [112].

>1800°C: Fusion completa del material. Los compuestos de magnesio actiian como fundentes

reduciendo la refractariedad de las arcillas [105,112].



CAPITULO III. METODOLOGIA

Los seres humanos poseen huesos de variados tamafios y formas, hay huesos largos como el
fémur y el himero, cortos como los del tarso y carpo, (pies y manos) y planos como los del
craneo.

Esta investigacion se centrd en los huesos largos de las extremidades, especificamente en el
fémur, los cuales sufren traumas, fractura o defectos que en muchos casos son tratados y
corregidos con protesis sintéticas. La investigacion pretende desarrollar un biomaterial
compuesto (ceramico/metalico) poroso mediante procesos pulvimetalurgico y espaciadores como
generadores de poros, con rigidez proxima a la del hueso trabecular femoral.

El material usado para la confeccion de las piezas fue polvo de titanio grado 2, por ser este un
material facil de conseguir en el mercado y estar ampliamente aceptado como biomaterial, el
espaciador que se us6 fue el carbon superactivado, este se considerd ventajoso frente a otros, por
su bajo costo, facilidad de adquisicion, factibilidad de su eliminacion en la etapa de sinterizacion
por la reaccion de combustion entre el carbono y el oxigeno presente en los compuestos
oxigenados propios del CSA y por el oxigeno atrapado entre los granos de los polvos
compactados en la etapa de confeccion de las probetas.

En la combustion se produce gases (CO - CO, principalmente) que son expulsados a la
atmosfera que rodea las probetas, generando una atmoésfera reductora que protege al titanio de
una acentuada oxidacion. La expulsion de los gases coadyuva en la creacion de poros
interconectados, ademds este espaciador proporcionara el vidrio que cubrira la superficie de los
poros cuando la fase silicoaluminosa es fundida.

La granulometria del espaciador ha de ser tal, que la porosidad generada sea de un tamafio que
est¢ entre 100 y 800 pum, ademdas debe crearse microporos menores a 2 nm, y canales
intercomunicadores de poros menores a 100 um, de tal manera que se facilite la osteointegracion
y la vascularizacion en la implantacion femoral.

Las piezas porosas desarrolladas deberdn tener un modulo de rigidez minimo de 3 GPa, una

porosidad minima del 20%, con tamafio de poro superior a 100 um, asi como una resistencia a la
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flexién y a compresion minima de 2-12 y 10-20 MPa respectivamente, propiedades mecanicas

tipicas del hueso trabecular.
3.1.- Tipo de Investigacion.

Esta investigacion es de tipo experimental, tomando como variables independientes: la
temperatura de sinterizacion y porcentaje de carbon superactivado, como variables dependientes:
Porcentaje de poros interconectados, densidad aparente, densidad global, resistencia a la flexion,
resistencia a la compresion, e indice de bioactividad, y como pardmetros: la presion de
compactacion, composicion quimica de los precursores, granulometria y forma de los polvos
precursores.

Estuvo apoyada en revisiones bibliograficas (base documental), sobre tipos de biomateriales
metalicos y ceramicos, estudios e investigaciones relacionadas con el comportamiento mecanico
de los biomateriales y su bioactividad, tanto en biovidrios, hidroxiapatita y titanio. Para la etapa
experimental, se confeccion6 54 probetas de una mezcla de titanio grado 2 y carbon
superactivado como espaciador, en proporciones variadas, y sinterizadas a diferentes
temperaturas. Las probetas fueron caracterizadas mediante: Difraccion de Rayos X (DRX)
observacion con el Microscopio Optico (MO) y Electronico de Barrido (MEB), microanalisis
elemental por espectros de energias de rayos X dispersados (EDAX), Fluorescencia por RX,
Ensayos de flexion y de compresion, y Evaluacion de Bioactividad in vitro en solucion saturada
de iones de calcio y fosforo (SCS), comparindolas con las propiedades mecanicas y

caracteristicas fisicoquimica del hueso femoral.

3.2.- Procedimiento (Materiales, Equipos y Métodos).

3.2.1.- Determinacion de la temperatura de sinterizacion, de la presion de
compactacion y el porcentaje de carbon superactivado adecuados para la obtencion de
piezas de titanio grado 2, con maxima cohesion.

Este procedimiento estd basado en el proceso pulvimetalurgico. Cabe destacar que se
realizaron ensayos de ajuste para determinar las variables y parametros de investigacion mas
adecuados, basados en ensayos y error. El intervalo de porcentaje de carbon superactivado a
investigar fue de 5, 10, 30, 50, y 70%, presiones de compactacion de 200, 400, 600, 700 MPa,
para elegir la que genere una buena cohesion que permitiera la manipulacion de las probetas en

verde, temperatura de sinterizacion 600, 800, 1000, 1200°C, que no produzca exceso de
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oxidacion de la muestra y vitrifique las cenizas dejadas por el carbon superactivado, y tiempo de
sinterizacion 1, 2, 3, 4, 5 horas, que no genere globulizacion de precipitados, crecimiento de
granos, coalescencia de poros, entre otras.

El proceso pulvimetaliirgico comenz6 por el acopio de polvos del metal y del espaciador, para
luego mezclarlos, compactarlos y finalmente sinterizarlos.

a.- Acopio de materiales precursores.

El procedimiento comenzo6 con el acopio de los materiales de partida (precursores). Existen
diferentes métodos de obtencion de polvos metalicos: reduccion quimica, proceso mecanico, y
por atomizacidn, estos procesos se caracterizan por obtener una gran rugosidad superficial en las
particulas; los obtenidos por atomizacion, tienen un grado de rugosidad superficial més fino, pues
son del tipo redondeada en lugar de aguda e irregular [13].

La naturaleza de la topografia superficial influye en las fuerzas de friccion entre las particulas.
Esto es importante cuando las particulas del polvo estan fluyendo durante la compactacion. La
cantidad de contacto real entre particulas durante el sinterizado se vera afectada por la naturaleza
de la rugosidad superficial, asi como la reactividad quimica del polvo, la que aumentara con el
aumento de su rugosidad superficial, especialmente si es de tipo irregular [ 13].

El polvo de titanio grado 2, (Tig2), se obtuvo por un proceso mecanico, limando piezas de
desechos de titanio grado 2 de la empresa TEXTIL COLI, ubicada en la ciudad de Puerto
Cabello, Estado Carabobo, dedicada a la produccion de tornillos y platinas de fijacion Osea

(Figura 3.1); para esto se uso una lima de acero, cuyas dimensiones fueron: 0,8 x 3 x 35 cm.

FO“

Figura 3.1: Platina y tornillo de fijacion dsea.

Este polvo fue pasado por un campo magnético, para eliminar las posibles virutas de aceros de

la lima, y tamizado (Figura 3.2) a una granulometria entre 200 a 440 pum.
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Figura 3.2: Esquema de la tamizadora y tamices ordenados de mayor (arriba) a menor apertura
de tamiz (abajo).

El espaciador de carbon superactivado (CSA), es un producto peletizado (Figura 3.3), de la
empresa RESUN de fabricacion China, utilizado para control de mic6ticos y bacterias en aguas
de peceras, 0 en la acuicultura. Este espaciador fue fragmentado y triturado en un mortero de
agata, de forma manual a bajo impacto, tamizado a una granulometria entre 600 a 840 pum.

Se tomaron muestras del polvo de Ti-g2., para observacion fisico, determinacion de la
densidad relativa, analisis quimico, para éste, se tuvo que preparar, por compactacion a 400 MPa,
una probeta de 10 mm de didmetro por 10 mm de longitud, y mediante el espectrometro
identificador de metales marca OYORD, modelo ALL-MET 8000, se determin6 la composicion

quimica.

Figura 3.3: Carbon superactivado peletizados.

La densidad relativa es la cantidad de masa de polvo por unidad de volumen, incluyendo los
espacios que quedan entre las particulas, el célculo consistio en colocar 59 g de polvo en el
Fluidimetro de Hall (Figura 3.4).
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Figura 3.4: Montaje y seccidn transversal del Fluidimetro de Hall.

Luego se deja caer el polvo en el envase cilindrico, de 25 cm® de capacidad, de 30 mm de
diametro, y 35,5 mm de altura, separados de 25,54 mm de altura del Fluidimetro, tal como se
muestra en la figura 3.4, cabe destacar que antes de dejar caer en el envase el polvo, se peso el
cilindro vacio. Una vez que el polvo llené completamente el envase, esta se enraso, de forma que
la superficie quedara plana. Se pesé el cilindro con el polvo y restando el peso del cilindro, esta
diferencia se dividié por el volumen del cilindro, obteniendo de esta forma el valor de la densidad
relativa del polvo.

El porcentaje de carbono y cenizas presente en el CSA., fue determinado segun la norma
ASTM D2866; para esto se calcind una muestra de 1 g, de polvo ya tamizado de CSA., a una
temperatura de 100°C por una hora, luego se aumentd la temperatura a 500°C por una hora, hasta
que se llevo a 850°C, por 2 horas, en atmosfera oxidante, se peso el residuo. El porcentaje de
carbono se determiné por diferencia de peso.

Las cenizas se caracterizaron por difraccion de RX, utilizando un equipo marca Philips
PW1250, con radiacion de Cu-Ko (A=1.5406 A) y una resolucion de 0,002° en 20, para
determinar estructuras cristalinas presentes.

Se realiz6 analisis quimico global a muestras de polvo de CSA., mediante fluorescencia por
Rx a traves del equipo Shimadzu modelo LC-10A.

b.- Procedimiento de mezclado.

El polvo de titanio se mezcl6 con el polvo de carbén superactivado en porcentajes de 5, 10,
30, 50, y 70%. EI mezclado se llevd a cabo mediante un proceso de baja energia. Se realizé la

agitacion manual mediante varilla de vidrio, en envase de acero inoxidable, esto para evitar que
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los granos del espaciador, ya tamizados, no sufran fragmentacion durante este procedimiento y se
perdiera la granulometria. Los polvos precursores fueron mezclados con alcohol Isopropilico,
como aglomerante, hasta que la mezcla quedara homogénea.

c.- Proceso de compactacion.

La compactacion en matriz flotante de acero es el método mas simple, consiste basicamente
de tres fases: Llenado de la matriz con el polvo a compactar, movimiento del punzon
compactador para aumentar la presion sobre la mezcla hasta producir la geometria final con la
densidad deseada. Finalmente: retiro del punzon y expulsion de la pieza de la matriz.

Para determinar la presion de compactacion adecuada, que permita la manipulacion de las
probetas en verde, se confeccionaron 20 probetas rectangulares de 31,8 mm de largo, 12,7 mm
de ancho y 6,35 de alto (Figura 3.5b, Tabla 3.1), segun la norma ASTM B925-08, con matriz
flotante y mezclas previamente preparadas de 5, 10, 30, 50, 70%, de CSA, en peso, y 0,16 cc de
alcohol/g por mezcla de alcohol Isopropilico, compactadas a presiones manométricas de 200,
400, 600, 700 MPa, de modo uniaxial con el equipo de ensayos universal marca TECHNOVATE

(Figura 3.5a). Toda esta informacion se llevo a la Tabla 3.2.

Tabla 3.1: Dimensiones de las probetas rectangulares, segiin norma.

Dimensiones
Especificaciones En pulgadas En milimetros
(pulg.) (mm)
W: Ancho 0,50 12,7
L: Largo 1,25 31,8
R: Radio de las esquinas 0,01 0,3
T: Espesor (probetas 0,250 +/- 0,005 6,35 +/- 0,13
delgadas )*
T: Espesor (probetas 0,500 +/- 0,005 12,70 +/- 0,13
gruesas)*

Fuente: Norma ASTM B925-08 (Anexo B)
* Las superficies del espesor debe estar en paralelo a 0,005 pulg. (0,13 mm).

De la Tabla 3.2, se aprecia que a 600 MPa., las probetas compactadas con porcentaje de CSA
de 10%, 30%, 50% resultaron con excelente cohesion, facilitando su manipulacion. Se concluyo,
del procedimiento de ajuste, que la presion de compactacion y porcentaje de CSA., adecuados
fue: 600 MPa, y 10, 30, 50 % de CSA, respectivamente.

Utilizando estos valores se confeccionaron 54 probetas, 27 de seccion rectangular (Figura
3.6), tomando 9 de la experiencia anterior (3 de 10% de CSA, 3 de 30% de CSA y 3 de 50% de

CSA), y confeccionando las restantes dieciocho (18) con las dimensiones de la experiencia
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anterior, se compactaron y 27 de seccion circular, segiin la norma ASTM 925-08 08 (Figura 3.7),

con dimensiones de 25,4 mm de diametro y 7,11 mm de altura (Tabla 3.3).

- b
¥
R (4x)
T
I—

1

Figura 3.5: (a) Prensa uniaxial del equipo de Ensayos Universal marca TECHNOVATE vy (b)
esquema de probeta rectangular y cilindrica a confeccionar segiin la norma ASTM B925-08.

Figura 3.6: Tres de las veintisiete (27) probetas en verde rectangulares, de izquierda a derecha:
RA, RB, RC, compactadas a 600 MPa.



Tabla 3-2: Apreciacion cualitativa de las probetas ensayadas para determinar la
presion de compactacion adecuada.

Probeta % de Presion de

CSA. Compactacion Observaciones
MPa.
1 5 200 No se compacta en la matriz, cuando se extrae la
muestra con el punzon se destruye.
2 5 400 Se compacta en la matriz pero cuando se extrae la
muestra con el punzon se destruye.
3 5 600 Se extrae de la matriz, buena cohesion, se puede
manipular.
5 700 Se extrae de la matriz, buena cohesion, se manipula.
10 200 No se compacta en la matriz, cuando se extrae la
muestra con el punzén se destruye.
2 10 400 Se destruye al tacto, pobre cohesion.
3 10 600 Buena cohesion, se puede manipular, granos de CSA.,
bien distribuidos.
4 10 700 Buena cohesion, se puede manipular, granos de CSA.,
bien distribuidos, demasiado polvo en la superficie.
1 30 200 No se compacta en la matriz, cuando se extrae la
muestra con el punzon, se destruye.
2 30 400 Se destruye al tacto, pobre cohesion.
3 30 600 Buena cohesion, se puede manipular con granos de
CSA, bien distribuidos, homogéneas.
4 30 700 Buena cohesion, se puede manipular, granos de CSA.,
bien distribuidos, demasiado polvo en la superficie.
1 50 200 No se compacta en la matriz, cuando se extrae la
muestra con el punzon, solo sale polvo.
2 50 400 Se destruye al tacto, pobre cohesion.
3 50 600 Buena cohesion, se puede manipular con granos de
CSA., bien distribuidos, homogénea
50 700 Regular cohesion, se destruye al tacto
1 70 200 No se compacta en la matriz, cuando se extrae la
muestra con el punzon, solo sale polvo.
2 70 400 Se compacta en la matriz pero cuando se extrae la
muestra con el punzon se destruye.
3 70 600 Baja cohesion, se destruye al tacto.
4 70 700 Se compacta en la matriz pero cuando se extrae la

muestra con el punzon se destruye.

Figura 3.7: Tres de las veintisiete (27) probetas en verde cilindricas, de izquierda a derecha:
CB, CC, compactadas a 600 MPa.
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Tabla 3.3: Dimensiones de las probetas cilindricas.

Dimension
Pulgadas (pulg.) Milimetros (mm)
D: Diametro 1,00 25,4
T: altura del 0,280 +/- 0,010 7,11 +/- 0,25
compacto

Fuente: ASTM B925-08.

Se establecid una codificacion para las probetas confeccionadas, asi, por ejemplo, para la
muestra 1RAT1, el primer nimero sefala la correlacion, en este caso primera probeta, la R
representa probeta rectangular, y la C cilindrica, la segunda letra significa el porcentaje de CSA.,
A es 10%, B es 30%, y C es 50%, el Gltimo numero representa la temperatura de sinterizado, 1 es
800°C, 2 es 1000°C, y 3 es 1200°C.

d.- Proceso de sinterizado.

En el proceso de sinterizacion se produce aumento de contacto entre los granos de titanio,
ganando asi cohesion, este aumento de contacto entre particulas sigue creciendo gracias,
fundamentalmente, a la transferencia de masa por difusién, de modo que lentamente las particulas
individuales empiezan a formar parte de un conjunto del que ya no se pueden identificar
facilmente las particulas originales. La sinterizacion del polvo de titanio entrafia grandes
dificultades, si se sinteriza por debajo de los 1200°C, éste adquiere propiedades mecanicas muy
bajas, y por encima de 1400°C o tiempos de sinterizacion prolongados [3]. Se produce un
crecimiento de grano considerable, causando fragilidad. A temperaturas préximas a 500°C
aparecen los mecanismo de difusion superficial, se producen movimiento de 4tomos de titanio,
enlazando aun mas los granos de titanio, sin producir cambios de tamafo de las piezas, por
encima de 835°C, comienzan la difusion de atomos de titanio a través de imperfecciones como
dislocaciones y vacancias, consiguiendo un aumento de los puentes de enlace entre los granos de
polvo de titanio y del redondeo de los poros, a temperaturas muy altas de sinterizacion, tiene
lugar fenémenos de fusion y solidificacion incipiente del titanio, lo que produce el redondeo de
los poros a partir de la disminucion de las zonas convexas y aumento de las concavas [3].

La densidad se incrementa, pero si las piezas a sinterizar poseen compuestos que se evaporen,
ésta disminuird por la creacion de poros. Debido a procesos de difusion y a la tendencia a la
minima energia superficial, se produce una coalescencia de poros, desde su forma original

irregular hacia la final esférica o equiaxiales, produciendo cambios de densidad y dimensionales.
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La cinética de reaccion entre el carbono del carbon superactivado, y el titanio que posee las
piezas a sinterizar, con el oxigeno del aire atrapado, depende de la velocidad de calentamiento.
Esta reaccion genera gases de CO-CO,, cuya presion aumentard en funcion de la velocidad de
calentamiento, este aumento subito compromete la integridad fisica de las probetas, por lo que la
velocidad de calentamiento de las probetas debe ser lo mas lento posible, para no generar fisuras
en la probeta.

Por otro lado, el calentamiento a alta velocidad obliga a dilatar los granos de CSA,
provocando tensiones que pueden deteriorar o fracturan las probetas.

Las velocidades més usadas para la sinterizacion del titanio, estan entre 10 a 15°C/min, con
meseta de permanencia, para el cambio alotrdpico, a 800°C, para titanio comercialmente puro [3,
23], y sin espaciadores. Para monolitos de carbon activado se han utilizado velocidades de
calentamiento que van desde 2 a 10°C/min [113]. Por lo que se considerd, para esta
investigacion, un calentamiento de 5°C/min, sin mesetas intermedias, debido a que el titanio
grado 2, no presenta cambios alotrépicos, como se aprecia en el diagrama de equilibrio Ti-O
(anexo A), de tal manera que el calentamiento sea lo mas lento posible y evitar una brusca
combustiéon del carbon superactivado, producir una expansion lenta y homogénea, evitando
microfisuras en el compacto. Es necesario sinterizar en un horno al vacio o con atmosfera
controladas para reducir la posibilidad de reactividad quimica o difusion de los elementos
presente en el aire atrapado interparticular, como oxigeno, hidrégeno, vapor de agua, nitrogeno,
en los granos de titanio [3, 23,13].

Antes de realizar la sinterizacion definitiva, se realizd una sinterizacion de ajuste, para esto
se utilizé 20 probetas rectangulares, de 50% de CSA en peso, se tomo éste por ser el de mayor
porcentaje y por ende el mas critico, compactadas a 600MPa. Se tom6 nueve confeccionadas en
la experiencia anterior y se confecciono las once (11) restantes.

El sinterizado se llevé a cabo bajo las siguientes temperaturas: 600, 800, 1000, 1200°C., y en
un tiempo de permanencia a esas temperaturas de 1, 2, 3, 4, 5 horas, por probeta, en una mufla
marca HERON, a velocidad de calentamiento de 5°C/min y enfriamiento en el horno, sin meseta
de permanencia. De esta experiencia se observo que todas las probetas sinterizadas poseian una
capa de 6xido color marron en la superficie, ademds las probetas tenian dificultad para su
manipulacion, se destruian con facilidad al tacto. En virtud de la persistencia a la oxidacion, las
probetas fueron colocadas en una cépsula ceramica (Figura 3.8), con sus respectivas tapas, para

minimizar la entrada de aire, las tapas ceramicas se sellaron con arcilla.
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Se repitio el procedimiento anterior, observando que las piezas poseian una capa de o6xido de
color dorado. Se realizd metalografia convencional a las probetas, y se observo, a través de un
microscopio marca y modelo Micromaster Fisher Scientific, que la capa de 6xido era superficial,

no penetraba al interior de las probetas, protegiendo las probetas de la oxidacion acentuada.

Figura 3-8: Mufla y capsula de ceramica.

Se constatd que no existia ninguna variacion microestructural entre las sometidas a 800°C y
las de 600°C, pero si existia diferencia con la de 1000 y 1200°C, ademas, se pudo observar en
todas las probetas sinterizadas a 1 hora como a 5 horas, granos brillantes que se presumen sean de
titanio, con una capa de 6xido a su alrededor (Figura 3.9), y poros entre los granos de titanio
irregulares en la de 1, 2, horas, para todas las temperaturas y redondeados en las de 4 y 5 horas,
para 1200°C, en la superficie de los poros dejados en la calcinacion del CSA. Se observo, en
probetas sinterizadas a 3 horas, una matriz vitrea de color claro con presencia de un precipitado
cristalino en forma de barras en la matriz figura 3-10 izquierda, en las probetas sinterizadas a 5
horas, los precipitados cristalinos obtenidos a 3 horas se observaron globulizados. (Figura 3.10
Derecha).

Se concluye que el tiempo Optimo para la sinterizacion de las probetas rectangulares es de 3
horas. Las superficies irregulares y rugosas en los implantes producen mucho mas crecimiento
0seo, mientras que las superficies lisas son mas susceptibles a formar tejido fibroso [89], asi que
se prefieren superficies rugosas y no lisas, como se puede observar en la figura 3-10 izquierda. A

tiempos prolongados de 5 horas, la fase que precipitdé como barras rectangulares en la capa
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superficial interna del poro, se transform6 en una microestructura segregada globular, con una

capa lisa en la superficie interna de los poros.

100 pun

Muestra 50%CSA , 800°C 400X Muestra 50% CSA , 600°C 400X
Figura 3.9: Micrografias en la zona de polvo de titanio sin CSA de Probetas a 50% de CSA
sinterizadas a 800°C (Izquierda) y a 600°C (Derecha), respectivamente por 2 horas, donde se
observan: (a) Particulas brillantes de titanio, (b) Oxido de titanio que rodean a las particulas de
titanio, (c) Poros entre los granos de titanio.

Muestra 3 hrs. 400X Ao00um Muestra S hrs 400X 100mm
Figura 3.10: Micrografias en la zona de CSA de probetas a 50% CSA., sinterizadas a 1200°C, 3
horas (izquierda) y 5 horas (derecha). Donde se observa: (a) superficie del poro (P) donde estaba
el CSA, (b) poros esféricos en la matriz vitrea, (c) compuesto en forma de barras rectangulares
precipitados en la matriz vitrea, (d) compuesto globular.
Para las probetas cilindricas, se tomo6 2 horas, ya que estas son, aproximadamente 75% del
peso de las rectangulares. Una vez sinterizadas las probetas en verde, las rectangulares fueron

utilizadas para el ensayo de flexion y las cilindricas para el ensayo de compresion. De las

experiencias anteriores, se genero el plan de trabajo que se muestra en las Tablas 3.4 y 3.5.
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Tabla 3.4: Plan de trabajo para las probetas rectangulares (tres probetas por mezcla).
(Ensayo de flexion)

Cantidad de Presion de Temperatura de Tiempo de
Probetas Carbon Compactacion Sinterizacion Sinterizacion
Rectangulares  Superactivado (MPa) °C) (h)
(Yopeso)
1RA1 10
2RB1 30 600 800 3
*3RC1 50
4RA2 10
5RB2 30 600 1000 3
*6RC2 50
7RA3 10
SRB3 30 600 1200 3
*9RC3 50

*Estas probetas fueron obtenidas en el procedimiento de ajuste, por lo que no se
confeccionaron para esta etapa.

Tabla 3-5: Plan de trabajo para las probetas cilindricas (tres probetas por mezcla).
(Ensayo de Compresion)

Cantidad de Presion de Temperatura de Tiempo de
Probetas Carbén Compactacion Sinterizacion Sinterizacion
Cilindricas Activado (MPa) °C) (h)
(%opeso)
1CA1 10
2CB1 30 600 800 2
3CC1 50
4CA2 10
5CB2 30 600 1000 2
6CC2 50
7CA3 10
SCB3 30 600 1200 2
9CC3 50

Las probetas sinterizadas estan compuestas de carbon superactivado como espaciador, éste
generara cambios microestructurales desconocidos que influyen en las propiedades mecanicas o
en las caracteristicas fisicoquimicas de las probetas, por lo que se hizo una evaluacién exhaustiva

de la influencia del carbon superactivado en la microestructura y en las propiedades mecénicas.

3.2.2.- Evaluacion de las propiedades mecanicas de compresion y flexion, a las piezas
porosas de titanio, obtenidas por pulvimetalurgia.

Con el objetivo de evaluar las propiedades mecanicas de la piezas porosas de titanio,

obtenidas por pulvimetaltirgia, fue necesario determinar la resistencia a la flexion, la resistencia a

la compresion, el modulo de rigidez, porcentaje de deformacion a la flexion y a la compresion,



65

estas proporcionaran informacién de las propiedades mecanicas soportadas por las piezas
desarrolladas, y compararlas con las propiedades mecanicas del hueso trabecular femoral, como:
Resistencia a la flexion entre 10 a 20 MPa, resistencia a la compresion entre 2 a 12 MPa, médulo
de rigidez a la flexion entre 0,05 a 0,1 GPa, mddulo de rigidez a la compresion 3 GPa,
deformacion a la flexion de 5 a 7%. Los valores obtenidos de las piezas ensayadas deben ser lo
mas cercanos a las propiedades mecanicas de los huesos trabecular femorales, de tal manera de
evitar el fenomeno de apantallamiento de tensiones [3].

Se escogi6 el ensayo de flexion a tres puntos segun la norma UNE-EN ISO-3325, para obtener
la méxima resistencia y la rigidez a flexion, y para el ensayo de compresion se tomd en cuenta las
recomendaciones de las normas ASTM E9-89a. Ambos ensayos son representativos del
comportamiento mecéanico del biomaterial en uso como protesis femoral.

a.- Ensayos mecanicos de flexion

El ensayo de flexion permite hallar el esfuerzo maximo soportado por materiales porosos, para
esto se utilizé el método de tres puntas como se muestra en la figura 3.11. Este método consiste
en aplicar carga en tres puntos provocando esfuerzo en un punto opuesto al lugar de aplicacion
de la fuerza hasta llegar a la fractura.

El valor de la resistencia a la flexion del material se puedo obtener por medio de la siguiente

ecuacion, segin la norma ASTM D790:

_ 3FL
Oftexion — 5.7z  Ec3-1

!
5

L

K&

le
I+

(a) (b)
Figura 3.11: (a) Método de tres puntos para medir la tension maxima, (b) deflexion & obtenida al
realizar la prueba de flexion [114].
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Donde F es la carga de fractura, L (20 mm), representa la distancia entre los dos puntos de
apoyo, w (12,7 mm) y h (6,35 mm), indican respectivamente el ancho y la altura de la probeta. El

modulo de rigidez del material se calculd a partir de la ecuacion:

FL®

Eflexic'fn ~ 1swhe Ec. 3-2

Se habla de rigidez y no de modulo de elasticidad porque para piezas porosas se produce una
baja plasticidad en el tramo elastico.

Donde ¢ indica la deflexion o flecha de la muestra (desplazamiento del centro de la probeta)
cuando se le aplica una fuerza F, como se observa en la figura 3.11(b), el soporte inferior posee
un diametro de 3 mm y al igual que el soporte superior.

Los ensayos de flexion a tres puntos se llevaron a cabo de la siguiente manera:

Las probetas sinterizadas a 800 y 1000°C, (en total 18 rectangulares), se ensayaron con el
equipo TECHNOVATE (Figura 3.12b), el cual es un equipo de ensayos universal para ensayos
de traccion, compresion y extrusion, cabe destacar que para el ensayo de flexion se le adiciond la
base (Figura 3.13a). Solo se obtuvo las presiones manométricas que soportaron las probetas, este
dato se llevo a la tabla del anexo C.

Las probetas restantes sinterizadas a 1200°C (9 rectangulares), se ensayaron de acuerdo con la
norma UNE-EN ISO-3325 en la maquina ensayos universal Modelo: ELID-50/W (IBERTEST),
velocidad del ensayo: entre 0.01 y 200 mm/s, mordazas: Cabezales con sistema de cierre en cufia
modelo CTV. Grado de exactitud: Desplazamiento: 0.001 mm, Fuerza: 10000 N, Esfuerzo: 0.001
MPa, Software de medicion: Wintess Ibertest. Se tomd para la velocidad de ensayo de 0,5

mm/min.
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Figura 3-12: (a) Equipo de ensayos universal [IUTPC, (b) Equipo de Ensayos TECHNOVATE.
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Figura 3-13: (a) arreglo de probeta de flexion, (b) arreglo de la probeta para el ensayo de
compresion.

El célculo de la deformacion se realiz6 de acuerdo a la Ecuacién 3-3

_ 6hd

= F Ec. 3-3

Toja C. et al. (2010), investigaron sobre los valores tedricos de la maxima resistencia a flexion
y de la rigidez para el ensayo de flexién a tres puntos de medidos sobre piezas densa (sin
espaciador) de titanio comercialmente puro, obteniendo 1.432 MPa resistencia a flexion y 29.013
MPa para la rigidez. Teniendo en cuenta esta informacién se pudo relativizar los valores
obtenidos para las piezas porosas de titanio respecto a las piezas densas y conocer asi la
reduccion de propiedades alcanzada con el método de espaciadores.

b.- Ensayo mecénico de compresion

Las probetas sinterizadas a 800 y 1000°C, (en total 18 cilindricas), se ensayaron con el equipo
de ensayos universal IUTPC (Figura 3-12: (a)), sélo se obtuvo las presiones manomeétricas que
soportaron las probetas, este dato se llevé a la tabla del anexo D.

Las probetas restantes sinterizadas a 1200°C (9 rectangulares), se ensayaron de acuerdo con la
norma ASTM E9-89, en la maquina ensayos universal Modelo: ELID-50/W (IBERTEST),
velocidad de 0,2 mm/min. Las curvas se presentan en el anexo D.

El modulo de rigidez a la compresion (Erigeop-) €S la proporcionalidad entre Esfuerzo y
deformacion, o lo que es equivalente, entre fuerza y desplazamiento. La resistencia a la
compresion (C) es la relacion de la fuerza entre el area transversal de la probeta a ensayar. La
fuerza final alcanzada en el ensayo se asocia con el punto méas elevado de la curva, pero ha de
tenerse en cuenta que como el ensayo se detiene cuando comienza a aparecer las primeras grietas,

antes de que la probeta colapse, estos valores considerados “maximos” no son los maximos de
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resistencia real de los compactos, pero estan cercanos. Cabe destacar que se realizaron los
ensayos por triplicado por cada porcentaje de CSA y temperatura de sinterizacion, tanto para el
ensayo de compresion y de flexion. Para obtener un promedio, y asi disminuir los errores de los

valores obtenidos en los ensayos.

3.2.3.- Determinacion de la influencia del carbon superactivado (CSA) en la
microestructura de piezas porosas de titanio grado 2, obtenida por sinterizacion.

El conocimiento de la microestructura y la cantidad, forma y distribucién de los poros debera
proporcionar un mayor conocimiento del comportamiento mecanico de los materiales, crear una
opinion sobre la idoneidad del material para facilitar el crecimiento de los osteoblastos en su
interior, ademas de evaluar el efecto de concentrador de esfuerzo creado por las particulas del
carbon superactivado.

Se realiz6 una preparacion metalografica para determinacion de la influencia del carbon
superactivado (CSA) en la microestructura, para esto se tomd una muestra de la zona central
(Figura 3-14). Una de las dos secciones dejadas por las probetas rectangulares que fueron
sometidas al ensayo de flexion. Se escogen estas probetas debido a que la deformacion que sufren
durante el ensayo es minima y solo afecta a las cercanias de la superficie de fractura, las probetas
ensayadas en compresion tuvieron deformacion generalizada.

La otra seccion se us6 para determinar la porosidad interconectada, porosidad total y densidad

aparente.

Seccion para determinar

Muestra para Superficie de .
porosidad

metaloorafia fractura

Figura 3-14: Secciones de la probeta rectangular fracturada por ensayo de flexion, una para
extraer la muestra para la preparaciéon metalografia, y la otra para determinar la porosidad y
densidad.

Fue necesario, realizar un corte en la seccion dejada por el ensayo de flexion para extraer la

superficie de fractura y un segundo corte que permitid extraer la seccion para la preparacion

metalografica, y la seccion para determinar la porosidad y densidad. Se consideré conveniente
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que el corte fuese de precision para proporcionar una superficie lisa sobre la que posteriormente
realizar el desbaste y pulido de una manera mas facil.

Se procedi6 al corte transversal de las probetas rectangulares fracturadas en el ensayo de
flexion, mediante el equipo Marca: BUEHLER modelo ISOMET, con cuchilla IsoMet de 4 pulg.,
y liquido refrigerante IsoCut (Figura 3.15b), para extraer las muestras para la preparacion
metalografica, segin norma ASTM E3, para la observacion microestructural.

El proceso metalografico comienza con el desbaste grueso se realiz6 mediante papel de lija de
carburo de silicio, humedecida con agua para evitar el efecto del calor por roce, estas lijas fueron:
80, 120, 240, 320, para el desbaste fino se utiliz6 el papel de lija: 400, 500, 600, 1200,1500,
2000, para el pulido, se us6 el equipo marca BUEHLER, modelo ECOMET, (Figura 3-15a), se
usaron suspensiones de alimina de 1 y 0,05 um., en agua oxigenada, para evitar acentuada
oxidacion, se utilizé el pano MASTERTEX de la marca BUEHLER, para el pulido. El ataque
metalografico se realiz6 mediante el reactivo Kroll’s (3 ml de HF, 6 de HNO3 y 100 ml de agua)

durante 13 segundos.

oy ; =/
B i

Figura 3-15: Equipos metalograficos: a) Pulidora de probetas, b) Equipo de corte fino.

Se utiliz6 un microscopio 6ptico marca y modelo MICROMASTER FISHER SCIENTIFIC
(Figura 3.16a), para la observacion de la microestructura a bajo aumento (100 y 400x).
Asimismo, se realizd microscopia electronica de barrido, empleando el equipo marca FEI,
modelo INSPECT F50, (Figura 3.16b). Este microscopio lleva incorporado una unidad de
microanalisis elemental por espectros de energias de rayos X dispersados (EDS), modelo EDAX.

La caracterizacion microestructural de las probetas se realizé para evaluar la consolidacion
entre los granos de los polvos que forman las probetas, asi como para observar la microestructura
que presenta, el tamafio de grano y fases formadas. Esto a su vez requirié de una preparacion

metalografica previa para su posterior observacion de las zonas: titanio base, interfaz titanio base,
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superficie del CSA, y superficie de poro proporcionado por la calcinacion del CSA, a través de

microscopia optica y electronica de barrido (MEB, con EDAX acoplado).

Figura 3.16: Microscopios utilizados en el analisis microestructural: a) Optico y b) Electrénico
de Barrido con EDAX acoplado.

El andlisis de la microestructura resulta conveniente para evaluar la difusion de elementos y
precipitacion de fases durante el sinterizado, tanto en los granos del polvo de CSA, como entre

los granos del polvo de titanio; asi como estudiar la presencia, forma y distribucion de los poros.

3.2.4.- Determinacion de la densidad de la pieza porosa (p), porosidad total (Py) y
porosidad interconectada (Pjy).

La temperatura de sinterizacion, el tamafio, forma y porcentaje del CSA., influyen en la
microestructura y morfologia de los poros en las piezas sinterizadas, y ésta a su vez influye en las
propiedades mecanicas, por lo que resultaria importante tener un conocimiento de la porosidad en
cuanto a su proporcion, forma y distribucion. Con el fin de generar osteointegracion el
componente debe tener una porosidad minima del 60%, siendo esta porosidad interconectada y
con un tamafio de poro comprendido entre 100 y 400 micrémetros [73]. Para conseguir la
adhesion de las células dseas es conveniente la creacion de componentes con cierta rugosidad
superficial [13]. La creacion de materiales porosas consigue una fijacion bioldgica mediante
crecimiento de hueso en el interior de los poros, lo cual ancla el implante y aumenta la superficie
de transmision de cargas entre el implante y el hueso. El didmetro minimo promedio de los
macroporos ha de ser de 100 um para conseguir el adecuado crecimiento hacia su interior de
yemas vasculares y frentes osteobldsticos, el tamano comercial habitual varia entre 100 y 400

pm. [13].
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Se requiere determinar como influye el porcentaje de CSA., y la temperatura de sinterizacion
en la densidad de la pieza porosa, porosidad total y porosidad intercomunicada; para llevar a cabo
este objetivo, se tomaron los extremos de las piezas dejadas en el ensayo de flexion (Figura 3-
14). El célculo de la densidad de la se realizé segun el procedimiento de Arquimedes, de acuerdo
a la norma ASTM C 373 — 88. La determinacion de la porosidad total y la interconectada, se
baso en la norma UNE-EN ISO 2738.

Por observacion directa al microscopio optico se pudo constatar que las probetas sinterizadas a
1200°C, tenian poros de tamafios superiores a 300 um de didmetros promedios, por lo que fue
necesario utilizar el método de Arquimedes en parafina, con esto se evalud la densidad aparente,
porosidad total y porosidad interna, por comparacion con una densidad de referencia, de acuerdo
a lanorma UNE-EN ISO 2738. Las probetas sinterizadas a 800 y 1000°C, se utiliz6 el método de
Arquimedes en agua.

Una primera aproximacion al célculo de la densidad aparente se realizd por el método
geométrico que simplemente relaciona el peso con el volumen dimensional de la probeta en
verde. EI método de Arquimedes para obtener el volumen por desplazamiento de agua, de
acuerdo con la norma ASTM C 373 — 88, se utilizo para las probetas sinterizadas.

La densidad de la pieza porosa, porosidad total, porosidad interconectada, se obtuvo por el
método de Arquimedes de acuerdo con las Ecuaciones 3-4, 3-5, 3-6. En estas ecuaciones se
encuentran conceptos tales como: peso inicial del material poroso en estado seco, la densidad del
agua a la temperatura a la que se esta realizando los ensayos, el peso de la muestra saturada en
parafina, y el peso de la muestra saturada sumergida en agua.

Para los calculos se utilizaron las siguientes ecuaciones:

Poxpr,0

p=—-—7 Ec. 3-4

Psat 'Psum

Pons = [ PD:'*P”E"] 100 Ec. 35

PSD.E'_ S

P= [?]*100 Ec. 3-6

Donde P, es porosidad interconectada, P es porosidad total, pp s densidad del metal base, p

es la densidad del metal poroso, Py es el peso inicial de la muestra seca, P, o €s la densidad del
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agua, Py, es el peso de la muestra saturada de agua o parafina, Py, es el peso de la muestra
saturada sumergida en agua destilada.

Para la obtenciéon de la porosidad total fue necesario tener un patron de referencia sin
porosidad para poder comparar la densidad y obtener asi la porosidad total, para este caso se
utiliz6 4,50 g/em’ [115], que es la densidad del titanio. Para las probetas sinterizadas a 1200°C,
el calculo de la porosidad interconectada es conveniente recurrir al método de Arquimedes que
estd basado en la medida indirecta de la densidad a partir de inmersion de la probeta saturada con
los poros sellados con parafina, este medio es el méas conveniente cuando las muestras presentan
macroporosidad; con poros muy grandes ocurre bajo efecto de capilaridad si se utiliza agua como
medio de saturacion. Antes de realizar el procedimiento de saturacion, se removio la capa
superficial de las probetas y se elimino por completo la humedad que podian contener. El secado
se realiz6 en el horno mufla Thermolyne Furnatol 1., y se procedio al pesado de las muestras en
una balanza analitica marca Adventures Ahaus (Figura 3.17).

Para las probetas sinterizadas a 800 y 1000°C se colocaron sobre una malla de acero y este
arreglo en un envase de acero inoxidable con agua a 80°C., inicialmente el agua toca la superficie
inferior de las probetas, cada '4 hora se le agregd agua a 80°C, hasta cubrir el 25% de la altura de
la probeta, a las dos horas se suministré més agua hasta cubrir la probeta completamente, se dejo
media hora mas, y se dejaron enfriar por 24 horas, posteriormente se sacaron y se limpiaron con
un papel absorbente, se pesaron sumergiéndola en agua destilada a temperatura ambiente, el
arreglo de la balanza y recipiente se muestra en la (Figura 3.17).

Para las probetas sinterizadas a 1200°C, se sumergieron en parafina a 105°C, durante 1 hora
en un envase de acero inoxidable y suspendido en una malla de acero galvanizado. En el
calentamiento se mantuvo levemente agitada la parafina. Pasado este tiempo se extrajo y se
limpi6 el exceso de parafina, se dejaron en reposo suspendidas en el aire, a temperatura ambiente,
durante 25 min, posterior se pesaron saturadas de parafina y sumergido en agua destilada (Figura
3.17).

La temperatura del agua destilada se midié para tenerla como referencia en el calculo del
empuje realizado por el agua en funcioén de su densidad. La determinacion de la porosidad total

también se realizé siguiendo la metodologia de Arquimedes en parafina.
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Figura 3.17: Arreglo de balanza y soporte de probeta, para el pesaje sumergido.

El céalculo de las densidades y porosidad interconectada se utilizé las Ecuaciones 3-4 y 3-5,
respectivamente. La Ecuacion 3-3 por su parte se utilizo para el calculo de la porosidad total a
partir de los datos del método de Arquimedes en parafina. Ademas, se calcul6 la densidad relativa
(pr), la cual representa la proporcion del volumen de la estructura solida respecto al volumen de la
probeta y estd definida como p*/ps, donde p* es la densidad de la pieza porosa y ps la del material
que forma el solido. En caso que la p; <0.3 (30%), la pieza se considera como solido celular

(Espuma), en caso contrario se considera como solido poroso [23].

3.2.5.- Evaluacion de la bioactividad de las piezas porosas de titanio obtenidas con
maximo porcentaje de porosidad interconectada.

Un material bioactivo permite una respuesta biologica especifica en la interfaz con el tejido
vivo, posibilitando la formacién de una unioén entre el tejido 6seo y el biomaterial [72]. El tejido
es capaz de interactuar intimamente con el biomaterial, depositindose directamente sobre la
superficie del mismo, sin la intervencion de la capa de tejido fibroso. Los materiales bioactivos
mejor conocidos son: los biovidrios, las vitroceramicas bioactivas y las ceramicas basadas en
fosfato de calcio como la hidroxiapatita (Ha) [4, 72].

La capa de 6xido que se forma en el titanio y sus aleaciones permite desarrollar bioactividad
superficial en los implantes o protesis [48]. No obstante, dicha bioactividad resulta limitada y las
superficies requieren de un periodo de tiempo considerable para que se produzca su enlace
quimico efectivo con el componente inorganico del hueso, limitando su aplicabilidad en la

confeccion de dispositivos biomédicos. Es por ello que se han desarrollado investigaciones
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destinadas a mejorar la bioactividad, surgiendo nuevos tratamientos o combinaciones de estos. La
mejora de la capacidad osteoinductiva del titanio y de sus aleaciones mediante la formacion de
una capa de 6xido en forma de anatasa es una de las fases mas comunes en las superficies
recubiertas, esta se obtiene a partir de tratamientos térmicos, quimicos y electroquimicos [7].

La formacion de geles, donde la fase de TiOH es importante, es otra de las variantes
empleadas para mejorar la bioactividad del titanio. Conjuntamente con los hidréxidos de titanio
pueden aparecer combinaciones con sodio y calcio [7].

Existen muchos métodos para el recubrimiento con hidroxiapatita, como se mencioné en los
antecedentes, basados en la unién fisica de la Hap con el Ti y sus aleaciones o sobre cerdmicos
bioactivos. Estos métodos incluyen la deposicion electroforética, la proyeccion por plasma, el
bombardeo por haz idnico o radiofrecuencia [26]. Ninguno de ellos produce enlace quimico
eficientes con el sustrato, son tecnolégicamente inviables por sus altos costos, requieren tiempos
muy prolongados en la inmersion en la solucion fisiologica simulada, siendo necesario, en
algunos casos, de hasta dos meses, como en el método biomimético desarrollado por Kokubo
Tadashi. (1991), ademas de requerir un tratamiento térmico posterior para mejorar la calidad de
los recubrimientos [26]. Se han desarrollado numerosos trabajos de investigacion destinados a
reducir el tiempo de inmersion, entre estos esta el procedimiento donde se aplica tratamiento de
activacion de las superficies a recubrir y solucion de alta concentracion de iones calcio y fosfato
(SCS) [44].

a.- Preparacion de la solucion supersaturada de iones de calcio y fosforo.

Para realizar el recubrimiento de hidroxiapatita se prepard una solucion con elevado contenido
de calcio y de fosforo, disolviendo 1110 mg de CaCl,, 609 mg de NaH,PO4 y 126 mg de
NaHCOj; en un litro de agua destilada y desmineralizada.

De la probeta de Ti-CSA de mayor porcentaje de poros interconectados, se extrajo, por corte
transversal, dos muestras que se desbastaron hasta que tuvieron las siguientes dimensiones: 10
mm de diametro y 2 mm de espesor, puliéndolas con papel abrasivo hasta #600, y sometidas a un
proceso de limpieza con acido nitrico diluido a temperatura ambiente por una hora, se limpiaron
y secaron a temperatura ambiente. Una vez secas, se anudaron con un hilo fino de algodoén, por
uno de sus extremos y se introdujeron en posicion vertical dentro de los reactores A y B, que

contenia 500 ml de la solucion supersaturada (Figura 3.18).
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Figura 3.18: Equipo bioactivador con sus respectivos reactores A, B y esquema del reactor y
muestra en la solucion supersaturada (SCS).

Las muestras en los reactores estuvieron 168 h a una temperatura de 37°C, y solucion agitada
a una velocidad de 80 rpm. Se tomaron 7 muestras de 30 ml por reactor en el inicio, a 2, 6, 12,
48, 96, 168 horas (Figura 3.19). Cumplido el tiempo programado, las muestras fueron lavadas

con agua destilada y secadas a temperatura ambiente.

Figura 3.19: Recipientes para la conservacion de las muestras de solucion supersaturada.

b.- Determinacion del caracter bioactivo (recubrimiento con Hap).

b.1.- Determinacion del Ph.

Los valores de pH de la solucién fueron medidos antes y durante el proceso de recubrimiento,
para esto se utilizd6 un Phmetro digital marca HANNA instruments, modelo HI 9025, con una
precision de £+ 0,01 unidades (Figura 3.20). Se tomaron 7 muestras, con la siguiente distribucion
de tiempo: inicio, 2, 6, 12, 48, 96, 168 horas, se tomo esta distribucion de tiempo debido a que las
reacciones mas criticas ocurren a las 12 primeras horas [48].

b.2.- Determinacion del calcio.

La determinacion del calcio se realizo por espectrofotometria de absorcion atomica, segun la
NORMA COVENIN 2122-84.

. - Preparacion de la solucion de lantano.
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Se disolvid 58,65 g de La,O3 en 250 ml de acido clorhidrico concentrado, el acido se agrego
lentamente hasta que el La,Os se disolvid, posteriormente se diluyo la solucion La,Os y acido
clorhidrico concentrado, con 1000 ml de agua desmineralizada.

. - Preparacion de la solucion de reserva de calcio

Se pesaron 2,4972 g de carbonato de calcio, se disolvieron en 50 ml de agua y se le anadid en
forma de gotas un volumen minimo de 4cido clorhidrico concentrado (alrededor de 10 ml) para

ayudar a la disolucién. Se diluy6 con 1000 ml de agua, (1 ml es igual a 1 mg de Ca).

Figura 3.20: Phmetro digital HANNA instruments HI 9025 con una precision de + 0,01
unidades.

. - Preparacion de las soluciones patrones.

Fueron preparadas una serie de soluciones patrones de calcio, en un intervalo de
concentraciones optimas, sefialadas por el fabricante del equipo Perkin Elmer modelo A Analyst
200 (Figura 3.21), mediante dilucion de las soluciones de reserva, con agua que contenga 1,5
ml., de acido nitrico concentrado por litros.

. - Operacion del instrumento

Se instal6 la lampara adecuada al calcio al equipo Perkin Elmer, se coloc6 la longitud de onda

de acuerdo a la Tabla 3.6, se alineo la lampara y se coloco la abertura.
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Figura 3.21: Espectrofotometro de absorcion atomica marca Perkin Elmer modelo AAnalyst
200.
Tabla 3.6: Intervalos de concentracion de absorcidon atdmica con llama convencional atomizada.

Elemento Longitud de Llama Limite de Sensibilidad Intervalo
onda (nm) Gases deteccion (mg/1) concentracion
optima. (mg/l)

Ca 422,7 A-Ac 0,003 0,08 0,2-20
Fuente: NORMA COVENIN 2122

. - Se energiz6 el equipo y se dejo estabilizar la energia (10 a 20 min.)

. - Se abri6 el paso del aire y se ajusto la velocidad de flujo y posteriormente el de acetileno, se
ajusto la velocidad de flujo, hasta obtener el nivel maximo de absorcion del calcio, se encendi6 el
mechero.

. - Se atomiz6 agua destilada desmineralizada acidificada con 1,5 ml. de &cido nitrico y se
verifico la velocidad de aspiracion durante 1 min., se ajusto a una velocidad de 3 a 5 ml/min.

. - Se aspird una solucidn patrén y se ajusto la velocidad de aspiracion del rociador para obtener
una maxima sensibilidad.

. - Se atomiz6 una de la solucidn patron (debe estar cerca del centro del intervalo de trabajo) y se
ajusto la posicion del quemador para obtener la maxima respuesta.

. - Se registro la absorbancia de la solucién patron anterior, cuando estd preparado, el registro de
la medida se hace con una lampara c4todo hueco.

. - Debera hacerse referencia al dato anterior en determinaciones subsiguientes del mismo
elemento para verificar la disposicion correcta del instrumento, y el envejecimiento de la lampara

de catodo hueco y del patron.
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. - Una vez finalizado el anélisis, la llama se apago, cerrando primero el flujo de acetileno y luego
el de aire

Preparacion de la curva de calibracion.
. - Se selecciono cuatro soluciones patrén de calcio, que se acerquen a la cantidad de calcio en a
la solucion a investigar.
. - Para la calibracion, se mezclé 100 ml de solucion patrén con 10 ml de solucion de lantano,
antes de la aspiracion.
. - Se aspiro la solucion Blanco (agua acidulada) y se llevo a cero el instrumento
. - Se aspir6 cada una de las soluciones patrones del calcio (1, 5,10,15 ml de solucion patréon mas
solucion de lantano) dentro de la llama, y se registr6 la absorbancia.
. - La recta de calibracion se obtuvo graficando en papel milimetrado la absorbancia contra las
concentraciones de las soluciones patrones.
. - Se verifico los patrones y la recta, periodicamente durante la medicion, por aspiracion de al
menos una solucion patron después de completar el andlisis de un grupo de muestras.

Analisis de la solucion a investigar.
. - Se lavo el nebulizador por aspiracion con una soluciéon de un litro de agua y 1,5 ml de acido
nitrico concentrado.
. - Se atomiz¢ el instrumento con agua acidulada y se lleva a cero.
. - Se tomaron 7 muestras de 30 ml cada una, con la siguiente distribucion de tiempo: inicio, 2, 6,
12, 48, 96, 168 horas, se tomo6 cada muestra, se diluy6d y mezcld con 3 ml de solucion de lantano,
se procedi6 a la atomizacion de la mezcla, y finalmente se registrd la absorbancia.
. - Se analiz6 los patrones al principio y al final de la corrida y a intervalos, durante mediciones
largas. Entre cada muestra o solucion patrén se corrié un blanco para verificar la estabilidad de la
linea base.
. - Se determin6 la concentracion del calcio a partir de la recta de calibracion.

b.3.- Determinacion del fosforo.

La determinacion del fosforo se realizd mediante el equipo espectrofotdmetro Spectronic 20
(Figura 3.22). El método se baso en la reaccion del ion fosfato con molibdato (MoO,”) que da
lugar a fosfomolibdato ([PO412MoOs]*). Este tltimo por reduccion con acido ascérbico, origind

un compuesto denominado “azul de molibdeno™.
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Soluciones necesarias
. - Solucion de molibdato: Se prepard disolviendo 12.5 g de molibdato amoénico en 100 ml de
agua destilada, anadiendo 150 ml de H,SO4 (5M) y diluyendo a 500 ml con agua. Se mantuvo en
frasco de vidrio cerrado, para mantenerla estable.

. - Solucioén reductora: Se prepard disolviendo 1 g de 4cido ascorbico en 100 ml de agua.
. - Solucion patrén (50 ppm de P): Se preparo disolviendo 1 g de NaH,PO4 en agua destilada,
afiadiendo 2 ml de HCI concentrado y diluyendo a 1 litro con agua destilada

Preparacion de la recta de calibracion.

Se tomo6 5 matraces de 50 ml, se pipeted la cantidad de 1, 2, 3, 4, 5 ml de solucion patrén de
fosfato y se vertid respectivamente en cada matraz. A continuacion, con cuidado y sin dejar de
agitar se afiadié 5 ml de solucién de molibdato y 3 ml de solucion reductora. Se enrasé con agua
y se agitoé la mezcla para homogeneizarla, dejandola reposar por unos 6 minutos, para todos los
matraces. Seguidamente se midio la absorbancia a 660 nm, iniciando con 3 ml de un blanco de
una solucion preparada de igual manera, pero sin analito (punto cero) y luego con 3 ml de
solucion de cada matraz. La recta de calibracion se obtuvo graficando en papel milimetrado la

absorbancia contra las concentraciones de las muestras.

Figura 3.22: Equipo espectrofotdmetro Spectronic 20.

Se tomaron 7 muestras de 30 ml cada una, con la siguiente distribucion de tiempo: inicio, 2, 6,
12, 48, 96, 168 horas, se tomd 3 ml de cada muestra y se sometid al procedimiento anterior. Se
determino el contenido en fosforo en la muestra problema a partir de la recta de calibrado.

Cabe destacar que, para la determinacion de la variabilidad del pH, calcio y fosforo, se tomaron
dos muestras por cada intervalo de tiempo para obtener un promedio y su desviacion estandar.
b.4.- Cambios quimicos y morfologicos del recubrimiento.

El recubrimiento de la muestra del reactor (A) fue evaluado por Microscopia Electronica de

Barrido (MEB), utilizando un microscopio marca FEI, modelo INSPECT F50. Asimismo, se
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determin6 la composicion quimica de los recubrimientos utilizando una sonda dispersiva en
energia (EDAX) acoplada al microscopio electronico. El recubrimiento de la muestra del reactor
(B) se utilizé para determinar las fases presentes por difraccion de Rayos X (DRX). Para ello se
utiliz6 un equipo marca Philips PW 1250, con radiacién de Cu-Ka (A=1.5406 A) y una resolucién
de 0,002° en 20. La identificacion de las fases presentes en el recubrimiento se realizo empleando

la base de datos del International Center Difraction Database (ICDD), anexo E.



CAPITULO IV. RESULTADOS Y SU DISCUSION.
4.1.- Analisis fisicoquimico de los precursores.

a.- Polvo de titanio grado 2.

Se pudo observar que los granos de los polvos de titanio obtenidos mecanicamente, tenian
formas alargada y de textura irregular. Con respecto al andlisis quimico del polvo de titanio
compactado (Tabla 4.1), se aprecia que estos se aproximan al titanio grado 2, segiin la norma
ASTM B988-13.

Los tornillos y platinas de titanio reciclados presentaron tendencia a calentarse durante el
proceso de limado, aproximadamente a 40°C, y el polvo a contaminarse con acero de la lima.
Cuando se reunia cierta cantidad de polvo de titanio, empleando un campo magnético se extraia
las particulas de acero residual, sin embargo, permanecia cierta cantidad de Fe, atin después de
aplicar el campo magnético, éste presentd una diferencia de 0,29% de hierro como se demuestra
en el analisis quimico.

Por otro lado, se observo un aumento del porcentaje de oxigeno de 0,15%, esto se debe a la
oxidacion del polvo de titanio cuando se calentaba las piezas en el proceso de limado al aire.

Cabe destacar que la oxidacion de titanio se da por debajo de 500°C [13].

Tabla 4.1: Composicion quimica del titanio grado 2.

Porcentaje de Porcentaje de
Elementos elementos en el elementos en el
Titanio reciclado Titanio Grado 2,
segiin ASTM
B988-13
Nitrégeno 0,033 0,03
Carbono 0,098 0,10
Hidrogeno 0,017 0,015
Hierro 0,59 0,30
Oxigeno 0,40 0,25
Aluminio 0 0
Vanadio 0 0

81
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b.- Carbon superactivado.

Morfologicamente las particulas del polvo de carbon superactivado presentaron forma
redondeadas con superficie irregular, con fractura fragil.

De acuerdo al ensayo de calcinacion el porcentaje de carbono se encontraba por el orden del
30%, el otro 70% correspondié a un residuo de color rojizo, al cual se le realizé un andlisis por
difraccion de Rx, obteniendo el difractograma que se muestra en la Figura 4-1. En ¢l se observo

picos con baja intensidad, representando un bajo grado de cristalinidad de las fases.

C

Intensidad (u.a.)

Cu, Ka,, 20 (grados)

Figura 4.1: Difractograma del residuo rojizo dejado por el carbon superactivado calcinado a
1000°C, de donde C: cuarzo (ficha patron 89-1961), A: alimina cubica (ficha patrén 43-1484),
R: rutilo (ficha patron 44-1294).

Fuente: Anexo F, Anexo G.

Las fases cristalinas presentes se identificaron comparando estas con difractogramas de
distintas fichas patrones de difraccion de elementos o compuestos. Las reflexiones de mayor
intensidad a angulo 26 eran 26.710, y 20.947, pertenecen a la fase cristalina cuarzo (SiO,), al
igual que las reflexiones menores, a &ngulos 20: 27.565; 68.327; 60.079; 54.361. Los angulos 26:
13.129 y 25.517, pertenecientes a alimina de estructura cubica, lo que en cierta manera corrobora
que los componentes basicos del residuo rojo dejado por la calcinacion del carbon superactivado
son los compuestos propios de las arcillas [23,105]. Los 6xidos que constituyen las arcillas,
basicamente son: SiO;, Al,Os, Fe;0s3, CaO, y en menores proporciones MgO, TiO,, y alcalis
(Na,O y K,0), es posible que los picos de los alcalis y los 6xidos de hierro, magnesio, calcio,
sean de baja cristalinidad por lo que no se aprecian en el difractograma.

Se observo cierta cantidad de rutilo, variacion cristalografica del dioxido de titanio, este 60xido

pertenece por naturaleza de las cenizas del carbon vegetal [116], ademas el rutilo también esta
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presente en las arcillas bentoniticas [117]. Es probable que haya grafito en la muestra
consecuencia de la transformacion del carbon amorfo, por la carbonizacién en el proceso de
calcinacion a 1000°C, pero no se aprecia en el difractograma por ser baja su cristalinidad.

La muestra tomada de carbon superactivado presentd la siguiente composicion quimica
global: SiO;: 63,43%, Al,Os: 31,07%, Fe,05: 2,032 %, CaO: 1,95%, TiO,: 0,36%, K,0: 1,14 %,
obtenida por ensayo de Fluorescencia de Rx (Anexo H).

De lo anterior se concluye que el espaciador utilizado para generar los poros, efectivamente es
carbon superactivado, el cual proviene del carbon activado vegetal mezclado con arcilla y
peletizado.

Se calcul6 la densidad aparente por medio del flujometro de hall, tanto para el polvo de titanio
como al de CSA, este procedimiento arrojé6 que el polvo de didxido de titanio obtenido

mecanicamente era de 3,78 g/cm’, y la del CSA era de 0,4 g/cm’.

4.2.- Analisis del proceso pulvimetalirgico.

a.- Compactacion de la mezcla Ti-CSA

Para confeccionar las probetas, se requirid6 compactar la mezcla Ti-CSA en una matriz
rectangular y cilindrica, usando un punzoén de igual configuracion, se aplicd una presion de 600
MPa para vencer la fuerza de roce entre la mezcla de polvos con la pared de la matriz de acero,
obligando al desplazamiento vertical de los granos de Ti-CSA, produciendo en la superficie de la
probeta ciertas fracturas de los granos de CSA y deformacion de los granos de titanio.

La irregularidad de las particulas de la mezcla provoc6 que la fluidez y densidad de
empaquetamiento resultaran reducidas. La densidad global de las probetas en verde disminuy6 en
funcién del porcentaje de CSA, 10, 30, 50%, a mayor porcentaje de CSA, menor es la densidad
(Tabla 4.2, y 4.3), esta densidad depende del peso y del volumen de la probeta. Se observo una
disminucién del peso de las probetas, debido a que la densidad aparente de los granos de CSA
utilizado es de 0,4 g/em’, el cual es mucho menor que la densidad aparente del Ti (3,78 g/em’),
por lo que a mayor porcentaje de CSA menor era su peso, asi las muestras CC y RC, pesaron
menos que las CA y RA, por lo que su densidad global fue menor.

El titanio grado 2 posee una deformacion del 20%, por lo que se deformaron con facilidad en
el proceso de compactacion, entrelazandose con las particulas de CSA, y del propio titanio, dando

uniones mecanicas; mecanismo propuesto por Blesa, M., M* J., (2002).
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Las probetas confeccionadas mantuvieron su integridad fisica, lo que permiti6 su

manipulacion sin deteriorarse.

Tabla 4.2: Dimensiones, volumen, peso y densidad global de las probetas cilindricas en verde
(Valores promedios).

Altura Diametro Volumen Peso Densidad

Muestra (mm) (mm) (em?) (2 global

(g/em’)
1CA 7,10 25,40 3,60 9,10 2,53
2CB 7,11 25,40 3,60 8,25 2,29
3CC 7,12 25,40 3,61 8,10 2,25
4CA 7,11 25,40 3,60 9,15 2,54
5CB 7,11 25,40 3,60 8,30 2,30
6CC 7,11 25,40 3,60 8,09 2,25
7CA 7,11 25,40 3,60 9,13 2,53
8CB 7,11 25,40 3,60 8,12 2,25
9CC 7,12 25,40 3,61 8,10 2,25

Fuente: Anexo 1.

Se puedo observar que la densidad global en verde era relativamente baja, rondando los
valores del 2,25 g/em’, equivalente al 50 % de la densidad tedrica del titanio (4,50 g/cm’), para
las probetas rectangulares, y 1,99 g/cm3, equivalente al 44,2 % para las cilindricas, lo que implico

una alta densidad de poros entre los granos.

Tabla 4.3: Dimensiones, volumen, peso y densidad global de las probetas rectangulares en verde.
(Valores promedios).

Muestra Long. Ancho Esp. Volumen Peso  Densidad

(mm) (mm) (mm) cm’ (g Global

(g/cm3)
1RA 31 15 6,56 3,05 6,62 2,17
2RB 31 15 6,52 3,03 6,12 2,02
3RC 31 15 6,50 3,02 6,02 1,99
4RA 31 15 6,60 3,07 6,63 2,16
5RB 31 15 6,53 3,04 6,17 2,03
6RC 31 15 6,51 3,03 6,08 2,01
TRA 31 15 6,54 3,04 6,63 2,18
8RB 31 15 6,49 3,02 6,13 2,03
9RC 31 15 6,48 3,01 5,59 1,86

Fuente: Anexo J.

b.- Sinterizacion.
Las probetas sinterizadas, tanto cilindricas como rectangular, mostraron buena cohesion, bien
compactadas y con distribucion de poros superficial homogénea. A 1200°C se observo poros

superficiales redondeados en la zona del grano de CSA calcinado y con minima irregularidades.
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Las probetas rectangulares presentaron tonalidades que iban en aumento desde un amarillo claro,
naranja palido, a un marrdn oscuro, en las cilindricas iban de un amarillo claro, dorado a marréon
oscuro, cuando aumentaba la cantidad de CSA., 10, 30, 50% y la temperatura de 800, 1000,
1200°C, (Figura 4.2), igual comportamiento se obtuvo para las probetas cilindricas.

El color basicamente depende de las distintas sustancias que entran en su composicion, y
especialmente por 6xidos metalicos como el 6xido de hierro y del carbono no calcinado, éstos
proporcionan una coloracion amarilla, rojo palido, pardo, gris, marrén mas o menos intensas
[116,119].

En las Tablas 4.4 y 4.5, se observa que la densidad global disminuy6 a medida que aumentaba
el CSA., como se aprecia, la densidad de las piezas sinterizadas aument6d con relacion a la
densidad de las probetas en verde, como era de esperar, tanto para las probetas cilindricas como
las rectangulares. La menor densificacion la obtuvo las muestras 9RC3, y 9CC3, y la méaxima las

muestra 7RA3, 4CA2.

50%CA

30%CA

10%CA

800°C 1000°C 1200°C

Figura 4.2: Nueve (9) de 27 probetas rectangulares, post-sinterizadas, de izquierda a derecha y
de abajo hacia: arriba 1RA1, 2RB1, 3RC1, 4RA2, 5RB2, 6RC2, 7RA3, 8RB3, 9RC3.

Tabla 4-4: Dimensiones, volumen y peso de las muestras rectangulares sinterizadas. (Valores
promedios)

Muestra Long. Anch. Esp. Vol. Peso Densidad
Global
(gr./cm3 )
1RA1 32,00 11,00 6,50 2,29 7,35 3,21
2RB1 32,00 11,00 6,20 2,18 645 2,96
3RC1 32,00 11,00 6,25 2,20 6,10 2,77
4RA2 32,00 11,00 6,54 2,30 8,20 3,56
5RB2 32,00 11,00 6,24 2,20 7,87 3,58
6RC2 32,50 11,50 6,25 2,34 7,00 3,00
7RA3 32,00 11,00 6,49 2,28 8,36 3,66
8RB3 32,00 11,00 6,35 2,24 7,06 3,16
9RC3 32,00 11,00 6,22 2,19 5,65 2,58

(mm) (mm) (mm) (em’) (gr.)

Fuente: Anexo K.
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En la tabla 4.6, se aprecia que el largo de las probetas aumento, y las contracciones
volumétricas se acentian a medida que aumenta el porcentaje de CSA., esto se debe a que el
carbono cuando se calcina genera alta cantidad de calor, aumentando la densificacion del
material, por lo que el ancho, el espesor y el diametro, disminuyo.

Por otro lado, hay un aumento de peso de las muestras sinterizadas, tanto en las probetas
rectangulares como en las cilindricas, (Tabla 4.6, 4.7), debido, fundamentalmente a la reaccion
del titanio con el oxigeno del aire contenido en la capsula, y en los intersticios dejados entre los

granos (Titanio-CSA).

Tabla 4-5: Dimensiones, volumen y peso de las muestras cilindricas sinterizadas. (Valores
promedios)

Muestra Altura Diametro Vol. Peso Densidad
(mm) (mm) (cm’) (gr.) Global

(gr./cm3)
1CA1 7,60 22,96 3,15 9,83 3,12
2CB1 7,62 22,90 3,14 8,58 2,73
3CC1 7,62 22,85 3,12 8,18 2,62
4CA2 7,70 22,44 3,05 10,72 3,52
5CB2 7,70 22,40 3,03 9,60 3,16
6CC2 7,70 22,00 2,93 9,01 3,08
7CA3 7,70 22,99 3,20 10,86 3,40
8CB3 7,70 22,89 3,17 9,05 2,86
9CC3 7,62 22,98 3,16 8,41 2,66

Fuente: Anexo L.

Se aprecia que, a mayor temperatura, menor es el peso de las muestras, y esta es proporcional
al porcentaje de titanio, e inversamente proporcional al aumento del contenido de CSA., debido a
su calcinacion. Cuando el porcentaje de Ti disminuye, menor serd el porcentaje de oxidacion del
titanio, y menor es el peso de la probeta, asi las muestras 3RC1, 6RC2, 9RC3, 3CCl1, 6CC2,
9CC3 pesaron menos. Se aprecia que la altura de las muestras aumenta, causado por la oxidacion
progresiva de los granos de titanio que se rodea de una capa de 6xido de titanio que se incrementa
a medida que aumenta la temperatura hasta 500°C [13], el oxigeno proviene del aire atrapado en
los intersticios de los granos en el proceso de compactacion, mayor longitud de la probeta, mayor
area que recorrer, mayor transformacion, mayor crecimiento.

Se observd una contraccion volumétrica uniforme homogénea en todas las muestras
rectangulares, entre 29,59 a 38,92%, esto da una idea mas general de la contraccion total sufrida

en la etapa de sinterizado. Cabe destacar que la contraccién es mucho mayor en la probeta RBI,
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la cual fue sinterizada a una temperatura de 800°C, por lo que este valor de contraccion se debe
tomar como importante para las evaluaciones de la contracciéon del material propuesto como
biomaterial de Tig2-CSA. La contraccion volumétrica de las probetas cilindricas estd entre
11,28% a 18,75%, lo que es mucho menor que los valores de las probetas rectangulares, lo que

implica que el factor de forma influye en la contraccion volumétrica.

Tabla 4-6. Diferencia de dimension y de peso de las muestras rectangulares, luego de la
sinterizacion (Valores promedios).

A Long. A Anch. AEsp. A Vol Contracciéon. A Peso

Muestra  (mm) (mm) (mm) (cm3) Volumétrica. (gr.)
(%)
1RA1 1 -4 -0,06 -0,76 -24.99 0.73
2RB1 1 -4 -0,32  -0,85 -28.02 0.33
3RC1 1 -4 -0,25  -0,82 -27.21 0.08
4RA2 1 -4 -0,06 -0,77 -24.99 1.57
5RB2 1 -4 -0,29 -0,84 -27.66 1.70
6RC2 1,5 -3,5 -0,26  -0,69 -22.83 0.92
7RA3 1 -4 -0,05 -0,76 -24.88 1.73
8RB3 1 -4 -0,14 -0,78 -25.93 0.93
9RC3 1 -4 -0,26 0,82 -27.34 0.06

Fuente: Anexo M.

Tabla 4.7: Diferencia de dimension y de peso de las muestras cilindricas, luego de la
sinterizacion (Valores promedios).

A Altura A Diametro A Volumen Contraccion A Peso

Muestra  (mm) (mm) (cm3) Volumétrica (gr.)
(%)
1CA1 0,50 -2,44 -0,45 -12.58 0.73
2CB1 0,51 -2,50 -0,46 -12.89 0.48
3CC1 0,50 -2,55 -0,48 -13.43 0.08
4CA2 0,59 -2,96 -0,56 -15.47 1.57
5CB2 0,59 -3,00 -0,57 -15.73 1.30
6CC2 0,59 -3,40 -0,68 -18.72 0.92
7CA3 0,59 -2,41 -0,41 -11.28 1.73
8CB3 0,59 -2,51 -0,43 -12.09 0.93
9CC3 0,50 -2,42 -0,45 -12.36 0.31

Fuente: Anexo N.

4.3.- Analisis de la determinacion de la densidad, porosidad total y porosidad
interconectada de las piezas porosas.

La tabla 4.8, muestran que el parametro que ejerce principalmente control sobre la porosidad,

y consecuentemente sobre la densidad aparente, es el porcentaje de CSA., y la temperatura.
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Tabla 4.8: Densidad aparente, porosidad total, porosidad interconectada, promedio, de las 27
muestras rectangulares a la temperatura de sinterizacion de 800, 1000, 1200°C.

Densidad de las  Porosida Porosidad Densidad
MUESTRA  piezas porosas d total  Interconectada relativa

(g/em’) (%) (%) (g/em’)
1RA1 3,20 40,82 10,87 0,71
2RB1 2,92 54,19 15,84 0,65
3RC1 2,72 65,25 31,25 0,61
4RA2 3,52 27,87 25,75 0,78
5RB2 3,58 25,79 30,45 0,79
6RC2 2,98 51,07 43,83 0,66
7RA3 3,62 24,34 31,60 0,80
SRB3 3,12 44,05 35,84 0,69
9RC3 2,53 77,61 55,16 0,56

Fuente: Anexo N.

A mayor porcentaje de CSA y mayor temperatura de sinterizaciéon mayor es el porcentaje de
porosidad, y como consecuencia menor densidad, asi se tiene que para la probeta 9RC3, resultd
con una porosidad total de 77,61 y una interconectada de 55,16. Se observd que la densidad
relativa estuvo entre 71 a 56%, correspondiendo la mas baja a la probeta 9RC3, por lo que se
considera a este material como solido poroso y no celular, ya que para que este sea celular o
espuma la densidad relativa debe ser menor a 30% [23]

El grafico 4.1, muestra la variacion de la densidad respecto a la temperatura de sinterizacion y
porcentaje de CSA, se observo que la tendencia es a la disminucion uniforme para todas las
temperaturas, exceptuando las sinterizadas a 1000°C, que aumentan de 3,52 a 3,58 g/cmS,

considerando esta variacion de 0,06 no significativa, y luego cae a 2,98.
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Grafico 4.1: Variacion de la densidad de la pieza porosa rectangular con la temperatura y el
porcentaje de CSA.
Fuente: Anexo N.
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Estos valores son promedios de tres probetas, es posible que si se aumenta el nimero de
probetas esta diferencia seria estadisticamente despreciable. La grafica 4.1 muestra que la
densificacion de 3,62 g/cm’, para la probeta 7RA3, es mayor a la poseida por la probeta 4RA2
(3,52 g/em’).

El grafico 4.2, muestra la variacion de la porosidad total con respecto a la temperatura de
sinterizacion y porcentaje de CSA, la tendencia es de aumentar la porosidad total para todas las
temperaturas, sobre todo las probetas sinterizadas a 1200°C, con una porosidad total maxima de
77,87%.

A porcentajes de 30 y 50% de CSA y a temperaturas de sinterizacion de 1200°C, el residuo de
carbono del CSA, se termino de calcinar, generando poco monoxido de carbono (CO) (atmosfera
reductora), y energia térmica. Bajo estas condiciones, el efecto de la atmosfera reductora
disminuye por lo que se propicia las condiciones para la descomposicion del carbonato de calcio
residual, generando CO,. A temperaturas tan altas como 1200°C, el dioxido titanio reacciona con
el CO, produciendo titanio metélico, por carbotérmia, y CO,. El CO, total que se produce escapa
a través de la probeta.

El aumento de la temperatura de la probeta ocasiond que los compuestos silicoaluminosos se
fundieran y fluyera a través de los granos de titanio cercanos a los granos de CSA, el CO,
producido atraveso el vidrio fundido dando como consecuencia poros abiertos y por ende un

aumento de la porosidad.

TIET

5101
e HO

—— 1000°C
L)

—a— 1100

o 10 0 30 a0 50 &0
Porcentaje de CSA [% en peso)

Grifico 4.2: Variacion de la porosidad total con la temperatura y el porcentaje de CSA.
Fuente: Anexo N.
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A porcentajes de 10 y % de CSA y a temperaturas de sinterizacion de 1200°C, no se aporta
suficiente gas de combustion o de reaccion para atravesar del vidrio fundido, quedando atrapado
en los poros, disminuyendo asi la porosidad (24,31%).

La grafica 4.3, muestra como el incremento de CSA., y de la temperatura, no es proporcional
al porcentaje de porosidad intercomunicada, existe una tendencia exponencial. La muestra 9RC3,
(50% de CSA., 1200°C), se produce una porosidad de 55%, la cual es relativamente alta, aun
cuanto existe fenomeno de contraccion o de densificacion, este incremento se debe al hecho de la
generacion de gases como CO;, producto de la combustion del carbono del CSA., o por
descomposicion del carbonato de calcio, que atraviesa las muestras por los poros dejados entre
los granos de titanio, crean canales y por ende mayor porosidad interconectada, haciendo menos
denso las probetas. La sinterizacion promueve la aparicion minima de poros como consecuencia
de la disminucion de la energia superficial, esto provoca una densificacion natural [69]; pero en

este caso la generacion de gases en el proceso de sinterizacion produce todo lo contrario.
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Grafico 4.3: Variacion de la porosidad interconectada con la temperatura y el porcentaje de
CSA. 3
Fuente: Anexo N.

A la presion de compactacion de 600 MPa, los valores de porosidad permanecen cercanos a
los valores del porcentaje de espaciador que contenia las muestras en verde, con excepcion de las
muestras sinterizadas a 1200°C, que estdn por encima. La porosidad abierta es el principal
componente de la porosidad total, pero incluso trabajando con elementos altamente porosos
todavia existe una pequeia fraccion de poros no interconectados. La presion de compactacion
contribuye a la densificacion y a su vez aporta estabilidad dimensional. Existe influencia muy
marcada del CSA., en cuanto a la contraccion y a la densificacion, se observo como los valores

son muy bajos en todos los casos. La influencia de factores como la temperatura de sinterizado o
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la granulometria del CSA., son muy destacados en la muestra 9RC3, con un porcentaje de 50%
de carbon superactivado en la mezcla y una temperatura de sinterizacion de 1200°C, obteniendo
porosidades intercomunicadas de alrededor de 55%. Al aumentar la temperatura se aumenta la
energia libre del sistema por lo que hay mayor facilidad para que se den los procesos de difusion
en estado solido, y una mayor integridad de los elementos quimicos presentes en las probetas,
controlando de esta manera el tamafo, la distribucion y la forma de los poros.

En la fase vitrea formada (sistema TiO;,-Si0,-Al,0s3), la incorporacion de TiO; reduce el
coeficiente de dilatacién, presentando estructuras més compactas en las cuales los iones Ti*"
pueden localizarse en entornos tetraédricos [TiO4], actuando como formadores de red, o bien
adoptar coordinaciones octaédricas [TiOg] si son modificadores de red [99]. Por tanto, se
coordina con seis oxigenos formando unidades. La presencia de TiO, reduce el tiempo de
induccién cristalina y aumenta la velocidad de crecimiento de nucleos cristalinos, por lo que
dicho oxido se usa comunmente como agente nucleante [99]. El aumento de la densidad esta
relacionado con la separacion de fases, a la que induce el TiO,. En las fases separadas, este 6xido
da lugar a grupos estructurales con pequefia energia de enlace, en los que el Ti*" adopta una
coordinacién mayor que 4. Por otra parte, la sustitucion equimolar de SiO; por TiO, supone un

aumento del peso molecular medio de la fase vitrea y, por consiguiente, también de su densidad.

4.4.- Analisis de la Difraccion de Rayos X (DRX)

En el difractograma de la Figura 4.3 de la pieza sinterizada a 1200°C y 50% CSA, se observa
que el pico de maxima intensidad a angulo (20): 27.373 perteneciente a la fase rutilo (R) (ficha
patron 21-1276), el cual es una de las estructuras cristalina del 6xido de titanio, al igual que los
angulos (20): 41,184; 68,957, también se observa pico de alta intensidad correspondientes al
titanato de aluminio (TA) [100], a dngulos (20): 26.585, cuarzo (C) (ficha patron 89-1961), a
angulos (20): 20,747; 36,698; 39,752; 40,207; 50,088; 59,857; 67,787, cristobalita (Cr) (ficha
patron 391425), a angulos (20): 42,635; 44.708; 54,272; 69.762, titanio a (T1) (ficha patron 44-
1294), a éangulos (20): 62,687. Cabe destacar que estos compuestos poseen una buena
cristalinidad, en virtud de la forma fina de la linea de los picos. Existen otros picos anchos y
difusos de baja intensidad, lo que implica pobre cristalinidad: Metacaolinita (A) (ficha patron 43-
1484), a angulos (20): 12,169; 32,970; 34.789; titanato de hierro (TH) (ficha patréon 89-2811), a
angulos (20): 23,789; 53.67; anortita (Ant) (ficha patron 090465), a dngulos (26): 27,909; olivino
(O) [29], a angulos (20): 56.587.
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Es conveniente mencionar que los picos de titanio estan levemente desplazados hacia la
izquierda de los picos patrones, es decir hacia valores menores del angulo de difraccion de Bragg
[20]; es causado por la disolucion del oxigeno, aluminio, carbono, silicio, o del calcio, en el
titanio, provocando la distorsion en el pardmetro de red. El microandlisis presentado por el
EDAX, punto 1, de la micrografia de la figura 4.6b, se aprecian los porcentajes de los elementos

antes mencionados.
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Figura 4.3: Difractograma de la superficie de la muestra SRB2 (30% CSA., a 1000°C).
Anexo O.

La medida de los indices de las otras fases (rutilo), puede estar afectada por modificadores red
como iones de Na', K, Fe2+, Ca2+, Ti4+, o cuarzo o fases amorfas de los 6xidos de Fe y Si [120].

La baja intensidad de los picos caracteristicos de metacaolinita (A), titanato de hierro (TH),
anortita (Ant) y olivino (O), indica que su presencia en forma cristalina es minima, y s6lo esta
presente en los granos de carbon superactivado. En este punto es importante aclarar que ninguno
de los componentes de las muestras ha alcanzado un estado totalmente cristalino, por lo cual la
estructura interna de cada una de ellas estd dada por una serie de fases cristalinas en una matriz
vitrea.

El difractograma de la figura 4.4, pertenece a la seccion transversal de la probeta SRB2, en
ella se observa que el pico de mayor intensidad a angulo (26): 35.981 y por ende de mayor
cristalinidad pertenece al precipitado de carburo de titanio.

También presenta compuesto de anatasa con un pico de maxima intensidad a angulo (26):

54.309, se observa compuestos de baja intensidad, rutilo (27.370, 69.769, 68.99, 39.152), cuarzo
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(26.130, 50.201), ilmenita (41.168), hematita (62.702, 61.543, 33.132, 64.094), alumina (12.972,
43.992), cristobalita (56.645), titanio o (76.554), nitruro de titanio (46.963).
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Figura 4.4: Difractograma de la seccion transversal de la muestra SRB2 (30% CSA., a 1000°C),
de donde; A: Metacaolinita (ficha patron 81-166), R: Rutilo (ficha patrén 21-1276), An: Anatasa
(ficha patron 21-1272), I: Ilmenita (ficha patron 89-2811), Ti: Titanio (ficha patron 44-1294), H:
Hematita (ficha patron 89-2811), TiC: Carburo de titanio (ficha patron 73-0472), C: Cuarzo
(ficha patron 89-1961).

Fuente: Anexo E, Anexo P.

Se concluye que la presencia de carburo de titanio, anatasa, titanio, cuarzo (Si0O;), titanato de
hierro (TH), anortita (Ant), olivino, principalmente, corrobora nuevamente los resultados
obtenidos en los espectros indicados en las micrografias de las figuras 4.6. La baja intensidad de
los picos, indica bajo grado de cristalinidad. Se observo, principalmente, la presencia de titanio
alfa, dioxido de titanio como rutilo. Es probable que exista metacaolinita, pero en muy baja
proporcion. Este es un compuesto silicoaluminoso activado térmicamente, que se obtiene cuando

se calcina el caolin, compuesto este propio de las arcillas caoliniticas, a temperaturas

aproximadas a 550°C [121, 122].

4.5.- Analisis de la Espectroscopia de Rayos X por Dispersion de Energia (EDAX).

En la figura 4.5, muestran dos micrografias, la micrografia (a), donde se muestra la
microestructura y los puntos de andlisis por EDAX (tabla de composicion quimica adjunta) de la
probeta 2RB1, (30% CSA., 800°C), se observa, en la interfaz grano calcinado de CSA (zona
inferior) y granos de titanio (zona superior); granos blanco brillante pertenecientes al titanio
rodeados por su 6xido (punto 1). Los puntos 2, 3, y 4, fueron tomados en la zona de calcinacion

del CSA., se observa poca presencia de Ti, 0.43, 1.89, 1.24%, respectivamente, lo que indica baja
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difusion del titanio en la zona de CSA, debido a la baja energia térmica proporcionada a 800°C,
que no fue suficiente para este fendmeno. Se observa, también, granos grises de compuesto
silicoaluminoso de metacaolinita, (2S10,.A1,03), punto 2, y 3. El punto 4, muestra grano mas
oscuro, posee un incremento del nitrogeno, oxigeno, carbono, calcio, lo que indica la existencia
de carbon superactivado sin calcinar. Se aprecian poros distribuidos menores a 25 um de

diametros aproximadamente.

Puntos (% Wt)
Element. 1 2 3 4
C 11,88 16,25 18,61 37,51
N ceeee 1,82 1,95 3540
(0] 11,88 42,60 48,59 35,40
Na e 1,65 Ll
Al e 833 534 489
Si ceees 22,40 1345 10,27
K veeee 0,18 0,65 ...
Ca veee 0,35 1,50 7,49
Ti 53,80 043 1,89 1,24
Fe ceeee 2,320 321
Mg 1,03
Muestra 2RB1 1000X __100um P 426
S 0,42
Puntos (% Wt)
Element. 1 2 3 4

C 17,42 13,58 10,37 1145
(0] ceeeee eeewe 33,60 19,97
Al e e e 1,91
Si e e 0,17 0,25
Ca ... el 036 7,49

Ti 82,58 86,42 5551 66,42

Muestra 1IRA1 400X

Figura 4.5: a) Micrografia de la probeta 2RBI1, interfaz entre los granos de titanio y el grano de
carbon superactivado. b) Micrografia de la probeta 1RA1, muestra la capa superficial. Las tablas
de la derecha muestran los microanalisis quimicos por EDAX.

La micrografia (b) muestra una capa superficial de la muestra IRA1, (10% CSA, 800°C), donde
se aprecian poros (p), granos de titanio de color blanco (punto 1, 2), diéxido de titanio (punto 3,
4), y cantidad minima de Si0,, CaO, el Al,O; (punto 3, 4), estos o0xidos provienen de la
fragmentacion, en el proceso de compactacion, de los granos de CSA ubicados en la superficie de
las probetas. En el proceso de compactacion y mediante el roce con la pared interna de la matriz

provoco la ruptura de los granos de carbon superactivado, lo que condujo a la generacion de



95

micropolvos, esto aunado a la temperatura de 800°C, hizo que los cationes Si*", Ca®" y Al”,
difundieran en el proceso de sinterizacion, ubicandose en las cercanias de los granos de titanio.
En la figura 4.6, se observan micrografias de la probeta SRB2, (30% CSA, 1000°C), la
micrografia (a), muestra la presencia de dioxido de titanio (punto 1), al igual que el punto 2, pero
con nitruro de titanio. El punto 3, muestra granos de titanio, didxido de titanio, con baja cantidad

de SiOz, CaO, el A1203.

Puntos (% Wt)
Element. 1 2 3

C 12,94 8,36 9,76
N ... 3,05

o 9,9 33,30 19,44
Al o 0,30
Si ... 0,81 0,44
Ca ... 0,56 0,47

Ti 71,17 53,92 69,59

Puntos (% Wt)

Element. 1 2 3 4
C 16,75 22,41 9,04 19,73
N e e ceen 17,61
o ... 10,16 28,50 7,68
Al 32 e e 0,26
Si 0,01 0,12 044

Ca 0,59 030 0,52 0,91
Ti 79,46 61,50 61,50 53,81

Muestra SRB2 9857 X 10 nm

Figura 4.6: Micrografias de la probeta SRB2, a) muestra la interfaz entre los granos de titanio
(derecha) y el grano de carbon superactivado (Izquierda). b) Micrografia ampliada del cuadro de
la micrografia izquierda, se observa la interfaz entre dos granos de titanio. Las tablas de la
derecha muestran los microanalisis quimicos por EDAX.

En la micrografia (b), se observa la interfaz entre dos granos de titanio, de la probeta SRB2,
(30% CSA, 1000°C), el punto 1, muestra la presencia de Ti, con cantidades bajas de los cationes
AP, Si*", Ca®, se observa particulas negras, menores a lum de carburo de titanio (TiC),
distribuidas en la superficie del grano de titanio. El carbono al igual que el silicio, presentan una
gran reactividad con el titanio, lo que pudiese estar formando numerosos compuestos

intermetalicos [13].
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Los puntos 2 y 3, denota la presencia de didxido de titanio y TiC, con baja cantidad de CaO,
Si0;,; el punto 4, sefala la presencia de dioéxido de titanio y nitruro de titanio, y baja cantidad de
Ca0, Al,03, y particulas de TiC.

En la micrografia de la figura 4.7, se observa particulas en el interior de los granos de CSA.,
calcinado, de la muestra 6RC2, (50% CSA, 1000°C), los puntos 1 y 4, muestra que estas
particulas son de cuarzo (SiO,), con muy poca cantidad de TiO,, Fe,Os.

El punto 2, muestra un compuesto silicoaluminoso, metacaolinita (2Si0,.A1,03) [106], con
cierta cantidad de TiO,, Fe,Os;, CaCOs, cabe destacar que a esta temperatura ha debido
transformarse el carbonato de calcio en 6xido de calcio y didxido de carbono, pero como esta en
una atmosfera reductora esto no ocurri6. El punto 3, muestra la presencia de carbono
superactivado no calcinado. El punto 5, es de particulas de TiO,, rodeadas por particulas mas

pequefias de compuesto silicoaluminoso, con baja cantidad de Fe,O3, CaCOs, TiN.

Puntos (% Wt)

Elem. 1 2 3 4 5
C 15,51 2529 7093 15,15 12,05
N 2,38 ... veeee 1,09
O 4542 23,10 1591 46,26 42,92
Al e 1443 3,11 3,99 8,12
Si 36,32 23,52 6,45 33,82 10,15
Ca ceee 3,72 0,95 0,60

Ti 0,07 087 047 021 2237
Fe 0,3 9,08 2,18 057 2,7

Figura 4.7: Micrografias de la probeta 6RC2, se aprecian poros distribuidos uniformemente de
color negro y particulas alargadas de color gris claro de silice y compuesto silicoaluminoso en un
grano calcinado de carbon superactivado. En la tabla de la derecha se aprecian los resultados de
los cinco microanalisis por EDAX.

En la micrografia de la figura 4.8, se observa la microestructura de la probeta 9RC3, (50%
CSA, 1200°C), en ella se aprecia un compuesto alargado en forma de barra de color gris claros de
titanatos, con bajas cantidades de Fe;O3, MgO y Al,Os (puntos 1), distribuidas en la matriz vitrea
color gris oscura. En la tabla adjunta se muestra la composicidon quimica de las barras
rectangulares de titanatos de aluminio y de hierro, parcialmente cristalizados, esta presento titanio

(37,70%), aluminio (0,45%) y hierro (2,13%).
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Los puntos 2, 3, muestran una fase irregular de color gris claro probablemente formacion
insipiente de titanatos de aluminio y hierro, mezclado con compuesto silicoaluminoso (2Si0,.
Al,0O3) y MgO.

Los puntos 4, 5, presenté composiciones quimicas similares, mostrando una fase vitrea de un
compuesto silicoaluminoso (2Si10,.A1,03). El compuesto mostrado debajo del punto 4, tiene la

forma caracteristica de la cristobalita insipiente.

Puntos (% Wt)

Elem. 1 2 3 4 5

C 30,41 2524 30,65 34,77 32,77
o) 28,87 32,08 30,26 35,52 35,81
Al 045 1098 711 7,74 7,26
Si 2,12 42 1525 15,10
Ca ... 0,46 ... 231 354
Ti 37,70 19,83 14,50 1,86 1,77
Fe 2,13 7,68 11,32 1,93 247
Mg 044 1,60 196 0,61 1,29

1\ P |
Muestra 9RC3 400X 100 pm

Figura 4.8: Micrografias de la probeta 9RC3, se aprecia la fase vitrea y la superficie irregular un
poro dejado por un grano de carbon superactivado calcinado. En la tabla adjunta se muestran
cinco microanalisis por EDAX.

Por intermedio del analisis por espectroscopia de rayos X por dispersion de energia (EDAX),
se pudo constatar, en todas las muestras, la presencia de oxigeno como el elemento en mayor
cantidad porcentual, siendo esto razonable debido a que este se encuentra en el didoxido de titanio
principalmente, ademas el TiO; est4 presente tanto en el carbon superactivado de manera natural
como en la arcilla bentonitica.

El dioxido de titanio en algunos puntos de la zona donde estaba los granos de CSA., tiene
presencia debido a que las altas temperaturas localizadas generadas por el calor de la reaccion
exotérmica del carbono con el oxigeno, fundieron el titanio (Teri = 1670°C), que se encontraba
alrededor de los granos de CSA., y este fluyé a través de los macroporos del CSA., logrando
llegar al interior de la zona de calcinacion del CSA, distribuyéndose uniformemente. En este
proceso el titanio fundido se oxidd, (Ttrio2 = 1830°C) generando atin mas calor, debido a que esta
reaccion también es exotérmica [123], como en la probeta 9RC3, (50% CSA., 1200°C). En la

micrografia de la figura 4.8, se observa, en la parte inferior derecha, en el borde del poro, en su



98

superficie; irregularidades dejadas por didxido de titanio o titanatos de aluminio y hierro, al
emerger este como estructura en forma de agujas.

Se corrobor6 la presencia de los componentes silicoaluminoso (2Si0,.Al;03), como
metacaolinita (Tpyx = 1830°C) y cuarzo SiO,, y hematita (Fe,Os3), presentes en el carbon
superactivado para las muestras sinterizadas a 800 y 1000°C. Las muestras sinterizacion a
1200°C, se observo cristales de titanatos de aluminio y hierro parcialmente cristalizado en una

matriz vitrea de base silice.

4.6.- Analisis microestructural de las muestras.

En todas las probetas se observaron tres zonas de interés (Figura 4.9), una compuesta por una
region de capa superficial (a), otra de granos del polvo de titanio (b), y la region donde se

presentan granos del polvo de CSA calcinado (c¢).

Muestra SRB2 90X 1000 pm
Figura 4.9. Micrografia de la muestra SRB2 (30% de CSA vy sinterizada a 1000°C), se aprecian

tres zonas de interés: (a) Zona de capa superficial, (b) Zona de granos de titanio (¢) Zona de
calcinacion de los granos de CSA, (d) Poros en el interior del grano de CSA.

Las siguientes micrografias mostraron diferencias microestructurales significativas entre las
probetas. Las temperaturas de sinterizaciéon y porcentajes de CSA utilizados proporcionaron
diferentes tamafios de porosidad. Se pueden considerar que el contenido de espaciador como el
parametro mas influyente. En la morfologia de los granos de titanio, se observd que a mayor
temperatura de sinterizacion los granos tienden a crecer, observandose el mayor tamafio de grano
en las probetas sinterizadas a 1200°C.

El carbén superactivado posee una alta area superficial 3500 m”/gr, esto implica que el

espaciador necesita gran cantidad de oxigeno para una combustion completa, aunque en los
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espacios intergranular de los polvos compactados quedé oxigeno del aire atrapado, ademas, que
el espaciador posee oxigeno en sus compuestos oxigenados, estos no son suficiente para la
combustiéon completa, creando una atmosfera reductora. A temperatura de sinterizacion de 800 y
1000°C., quedd carbdn superactivado sin calcinar, lo que no ocurrié a 1200°C, que si se calcind
completamente.

a.- Zona de capa superficial.

La micrografia de la figura 4.10, pertenece a una probeta de 10% CSA., y sinterizada a
1000°C, identificada como 4RA2, se observa la microestructura de la capa superficial formada en
la sinterizacion, ésta es homogénea, con pequefios poros de 10 a 50 pm, distribuidos
uniformemente, no presentaba granos de titanio como las muestras sinterizadas a 800°C (Figura
4.3a), o en las sinterizadas a 1200°C, que presentaba una capa vitrificada, esta capa es

influenciada por el porcentaje de CSA., y por la temperatura de sinterizacion.

AT

Muestra 4RA2

Figura 4.10: Micrografia de la muestra 4RA2, (10% de CSA, 1000°C), tomada en la zona
superficial de la probeta.

El espesor de la capa va en aumento hasta 635,7 um (1000°C) y luego disminuye cuando
alcanza 1200°C, como consecuencia de la vitrificacion de los 6xidos. Se observa, en la parte
inferior de la figura 4.10, la interfaz (a) entre la capa de dioxido de titanio (b) y la zona de granos
de titanio cubiertos de su o0xido (c), se muestra como el dioxido de titanio, se entrelaza entre las
dos zonas, dando como resultado una buena adherencia de la capa.

Del andlisis anterior se concluye que a mayor cantidad de CSA., en la superficie de las
probetas en verde, el oxigeno del aire en la capsula cerdmica reaccion6 con mayor intensidad con

el carbono del CSA, existe una competencia por el oxigeno entre el carbono del CSA y el titanio.
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Por otro lado, en la etapa de sinterizacion, el CO producto de la combustion, que al ser
expulsado de la probeta a través de su superficie reacciono con el oxigeno de la atmosfera de la
capsula ceramica, produce CO,, por lo que quedd poco oxigeno para que reaccionara con el
titanio superficial, aun asi, el poco oxigeno que qued6 formé una capa de didxido de titanio que
protegio los granos que se encontraba en el interior de la probeta. La energia térmica de la
combustion del CSA a la temperatura de 1200°C, aceler6 la reaccion del carbono y el titanio con
el oxigeno, generando monodxido de carbono y diferentes tipos de didxido de titanio en la
superficie.

b.- Zona de granos de titanio.

La micrografia de la figura 4.11, es de una muestra de 30% de CSA., sinterizado a 800°C,
identificada como 2RB1, se aprecian claramente granos de titanio blanco brillante (a), rodeados
de 6xido de titanio gris bien definidos (b) presentan poros irregulares (c), con tamafios que

oscilan de 10 a 100 um. aproximadamente, ubicados entre los granos de titanio.

Muestra 2RB1 400X —
Figura 4.11: Microgratia de la muestra 2RB1, 30% de CSA a 800°C.

A temperaturas superiores (1000 y 1200°C) y a mayor porcentaje de CSA., (30 y 50%,), la
microestructura cambia con relacion a la mostrada en la micrografia de la figura 4.11, en ellas
(Figuras 4.12) no se aprecia claramente los granos de titanio, ni de diéxido de titanio, es una
microestructura heterogénea.

Por otro lado, en la micrografia de la figura 4.13, muestra en la superficie de los poros, titanio
metalico (Blanco brillante) (¢), el CO formado en la combustion incompleta del carbon
superactivado reaccion6 con el didoxido de titanio, dejando asi una capa de titanio, mediante la

reaccion:
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2(CO) + [TiO;] —> [ Ti] metsticoT2(CO2) Mecanismo denominado carbotérmia [39]

Ta>

Muestra 2RC?2 400X 100 um

o : A P", Qp'

Muestra 8RB3 400X 100 um
Figura 4.12: (a) Micrografia de la muestra 8RB3, 30% de CSA a 1200°C, poros de color negro,
heterogéneos e irregulares. (b) Micrografia de la muestra 2RC2, 50% de CSA a 1000°C, en
ambas macrografias se observan canales.

En el proceso de sinterizacion los granos de carbon superactivado sufren de microfracturas,
como consecuencia de la expansion volumétrica de los gases adsorbidos naturalmente por el
carbon superactivado o por los atrapados en los intersticios de los granos de la mezcla en el
proceso de compactacion, y por el aumento puntual y rdpido de la temperatura. Muchos gases
escapan a través de las microgrietas dejadas por las fracturas de los CSA o por los poros abiertos

de la probeta, reaccionando asi con el titanio o con el dioxido de titanio.

Muestra SRB2 400X 100um

Figura 4.13: Micrografia de la muestra 8RB2, 50% de CSA a 1000°C, residuo del carbon
superactivado calcinados (a), didoxido de titanio de color gris (b), titanio metalico de color blanco
brillante (c).
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c.- Zona de calcinacion de los granos de CSA.

En la micrografia de la figura 4.14, se observa residuos donde estaba ubicado el grano de
CSA., el cual fue sinterizado a 800°C, se pudo apreciar poros (a) y compuesto silicoaluminoso
fracturados (b).

Se puede inferir que a la temperatura de sinterizacion de 800°C y al minimo porcentaje de
CSA de 10%, apenas aporto la energia térmica necesaria para la fusion de este compuesto.

A temperatura de sinterizacion de 1000°C, en el interior y en los alrededores de los granos de
CSA, se presentan fenémenos fisicoquimicos interesantes, se crean poros abiertos, (micrografia
de la Figura 4.15), cuyas dimensiones oscilan entre 10 y 140,7 um, ademas, se formo dioxido de
titanio en el interior de los poros (micrografia de la Figura 4.16).

El calor de reaccion entre el titanio, el carbono y el oxigeno, generdé temperatura localizada
adiabatica suficientemente alta como para propagar una onda de calor a la zona cercana al grano
de CSA., provocando la fusion del titanio que rodeaba a dichos granos [124]. La reaccion entre Ti
y C es altamente exotérmica (AHr = 2184,5 kJ/kg) de energia térmica, y la tasa de calor liberado
es mas rapida que la velocidad a la que se disipa, por tener el titanio una baja transferencia de

calor. Una vez iniciada la reaccion esta se automantiene [125].

Muestra 1RA1 400X 100 um

Figura 4.14: Micrografia de la muestra 1RA1, 10% de CSA a 800°C, tomada en una zona
cercana al centro de la muestra, (a) poros aislado tanto en el grano de CSA como entre los granos
de titanio, (b) compuesto silicoaluminoso.
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1\Iuest1.1 6Rc2 400\ 200 um__ Muestra SRB2 1054X 100 pm

Figura 4.15: (a) Micrografia de la muestra 6RC2, se observa microestructura tipica de las
probetas de 50% CSA a 1000°C, se observa poro en el centro de la micrografia de 140,7 pm. (b)
Micrografia de la muestra SRB2, 30% de CSA a 1000°C, en el centro de la micrografia se
observa un poro de 26,59 um aproximadamente.

Figura 4.16: Micrografia de la muestra SRB2, 30% de CSA a 1000°C, tomada en el interior del
poro de la figura 4.15 b, se aprecian cristales en formacion de dioxido de titanio.

El proceso de sintesis térmica localizada genero suficiente calor de reaccion que se transfirio a
los granos de titanio que rodean los de CSA, activandolos térmicamente, dando como
consecuencia la produccion de TiC (Tfysion Tic= 3100°C), TiO,, (Ttusion Tio2= 1830°C), cabe
destacar que la forma presentada por este ultimo es independiente de la morfologia de polvo de
titanio, pero conservan algunas de las caracteristicas los microporos del carbon superactivado,

heredando su forma (Figura 4.16, 4.20).
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Existe una competencia entre el titanio y el carbono por el oxigeno presente, esto hace que la
formacion de TiC, sea poca, aun asi, hay un incremento de temperatura puntual, de tal manera
que el titanio se funde (Tysion i = 1670°C), y se infiltre rapidamente a través de los microporos
del carbon superactivado debido a las fuerzas capilares, como se puede observar en la micrografia
de la figura 4.17 de la derecha, perteneciente a una probeta sinterizada a 1000°C y 50% de CSA.
Se observa una alta densidad de afloramiento de TiO,, en las cavidades de los poros dejados
cuando se calcin6 parcialmente el grano de CSA.

El carbono reacciond con los atomos de titanio, el cual formé el precipitado de TiC, generando
una barrera (Figura 4.6) que dificultd, atin mas, la difusién de otros elementos a la superficie de
los granos de titanio. La formacion del carburo de titanio es de alta cristalinidad, como se observa
en difractograma (Figura 4.4) y de microestructura refinada (Figura 4.6) [125], como la reaccion

se da en presencia de oxigeno, la tendencia es a formar TiO,, CO, y muy poca cantidad de TiC.

Muestra 6RC2 10000 X 10 um

Figura 4.17: En la micrografia de la izquierda, pertenece a la zona de granos de CSA calcinada
de la muestra 6RC2, (50% de CSA, sinterizada a 1000°C), se observan compuesto
silicoaluminosa (a), y microporos (b). La micrografia de la derecha muestra detalle del recuadro
ocre, afloramiento de 6xido de titanio (¢), cristalito de titanatos de Fe, Al (d).

En la micrografia de la figura 4.18, es de la muestra 9RC3, (50% CA., 1200°C), se
muestra un poro abierto de 560 um., en la zona de calcinacion del CSA., ademas de una matriz
vitrea acompafiada de multiples microesferas seccionadas transversalmente y mesoporos de 10
um, aproximadamente.

Al incrementar el contenido de carbon superactivado en la mezcla Ti-CSA y aumentar la

temperatura, estos actuan como catalizadores para promover la formacion de una fase vitrea y de
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poros. La sintesis térmica localizada se produjo como resultado del calor puntual generado en la
zona del CSA, la reaccion exotérmica entre el titanio, el carbono y el oxigeno, y ademas por la
baja conductividad térmica del titanio (17 w/m.°C) [73], esto garantiz6 una mayor concentracion
térmica en la superficie interna de los macroporos en la zona de CSA, permitiendo la fusion de la
silice y del compuesto silicoaluminoso (Metacaolinita), dando asi una fase vitrea.

A esta temperatura de sinterizacion, sumado al calor liberado por las reacciones exotérmicas,
da como consecuencia un aumento de energia térmica suficiente para movilizar en esta fase
liquida, fundamentalmente, los cationes Si2+, Al3+, Ti2+, Fe3+, lo cual contribuyo
significativamente al transporte de masa en esta zona, formando precipitados cristalinos
correspondientes a titanatos de hierro y aluminio, en la matriz vitrea silicoaluminosa, como se

aprecia en la micrografia de la figura 4.19.

s
Muestra 9RC3 162 X 500 um

Figura 4.18: Micrografia de la muestra 9RC3, 50% de CA a 1200°C, se observa un poro abierto
de 560 um. y multiples poros en la matriz vitrea seccionado (a).

Se observd poros esferoidales, producidos por la oclusion del CO, en la fase vitrea liquida,
quedando atrapado en el proceso de solidificacion. Estos poros esferoidales contribuirian al buen
comportamiento mecanico de las piezas desarrolladas, debido a que estos disminuyen la

concentracion de esfuerzo.
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Muestra 9RC3 400X 100 um

Figura 4.19: Micrografia de la muestra 9RC3, 50% de CSA a 1200°C, se observa cristales de
titanatos de Fe-Al en una matriz vitrea (a), y poros esferoidales (P¢s) y poro interno (Pjy).

En la micrografia de la figura 4.20, de la muestra 9RC3, (50% de CA., a 1200°C), se aprecia
una gota esférica compacta de didmetro 4,067 um., aproximadamente. La proporcion de las
particulas esféricas aumenta con la finura de los residuos del CSA., y las que tienen alto
contenido de calcio suelen ser granulos esféricos y lisos, mientras que las que tienen altos
contenidos de hierro son esferas mas vitreas y con superficie rugosa, como el mostrado en la
micrografia de la figura 4.20, de lo anterior, y por la composicion quimica obtenida por los
EDAX, se infiere que estas gotas esféricas de vidrio estdn compuesta por una fase vitrea de
2S10,.A1,03, ademas de 6xido de hierro.

El fenémeno de separacion de fases en vidrios de silicotitanato es muy importante, ya que afecta
directamente a una serie de propiedades fisicas y quimicas de los vidrios, tales como la densidad,
coeficiente de dilatacion, resistencia hidrolitica y alcalina. Se pueden encontrar pequefias gotas de
vidrio menores de 0,1 um de diametros y hasta mayores de 0,2 um, como la observada en la
micrografia de la figura 4.18, 4.20. La fase cristalina con porcentajes tanto de TiO, como de
Al,O3 superiores al 20 % molar, dificulta o impide la vitrificacion, el TiO, actia como agente
nucleante, y son excelentes generadores de materiales vitrocerdmicos, debido a la elevada
intensidad de campo del ion Ti*" que favorece la desvitrificacién cuando se presenta en
coordinaciones mayores de 4 [99]. La Al,O; en la fase vitrea aumenta la extension de la zona de
separacion de fases, ya que la alimina baja la temperatura a la que se produce la inmiscibilidad

liquida, este hecho esta relacionado con las interacciones quimicas entre el TiO; y el Al,O3 [99].
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Esfera vitrea

Cristales
de dioxido

de titanio

Muestra 9RC3 31274 X 3 pm

Figura 4.20: Micrografia de la muestra 9RC3, 50% de CSA a 1200°C, se observa una esfera de
vidrio, rodeada de cristales de dioxido de titanio.

El didxido de titanio formado en la superficie de los poros, actia como agente nucleante, el
cual induce el proceso de cristalizacion de los titanatos de Fe, Al. En el vidrio silicoaluminoso
fundido, cuya composicion quimica esta dada por SiO;: 63,43%, Al,Os: 31,07%, Fe,0s: 2,032 %,
Ca0: 1,95%, TiO;: 0,36%, K,0: 1,14 %, podemos apreciar que la matriz vitrea estd compuesta
fundamentalmente por silice (Si0O;), en ella los titanatos tiende a nuclear y crecer en unos pocos

puntos aislados como se aprecia en la figura 4.21.

[ "‘ 9 N b p-* S ..‘, b : *

Muestra 9RC3 1000X 100 pm

Figura 4.21: Micrografia de la muestra 9RC3, se observa didxido de titanio aislado de forma
irregular (a), cristales de Titanatos de Fe, Al., de formas de barras en una matriz vitrea (b),
macroporo en la zona del CSA calcinado (Pin).
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La alta concentracion de microporos y mesoporos en el carbon superactivado, la energia
térmica desarrolladas por la reaccion exotérmica entre el titanio, el carbono y el oxigeno, y la
combustion del CSA a 1000°C, contribuyeron significativamente al transporte del titanio fundido
al interior del grano de CSA, oxidandose en el proceso, y creando un exceso de dioxido en la fase
vitrea, este exceso favorecio la obtencion de cristales de Al,TiOs [126]. El titanato de aluminio se
puede descomponer térmicamente en presencia de alimina residual, para evitar esto es necesario
que la fase vitrea posea elevados porcentajes de CaO, MgO, SiO,, lo que mejoraria las
caracteristicas termomecanicas [126].

La incorporacion de hierro, proveniente de la hematita, a la red cristalina del titanato de
aluminio origind defectos que aumentaron considerablemente la velocidad de difusion del ion
Ti*" en la matriz vitrea [126] y a la formacion de titanatos de aluminio y hierro. El radio iénico
del Ti*" de 0,73 A, es mayor que el de Al de 0,64 A, esta sustitucion promueve el desorden
cationico presente en el titanato de aluminio, que da lugar a la descomposicion del mismo [92,
99,100], lo que ocurre a temperaturas de sinterizacién tan alta como 1200°C, y a tiempos
prolongados. Es probable que los iones de Fe, sustituyan a los iones de Al, produciendo la
estabilizacion estructural de los titanatos [100]. Este hecho posibilita la formacion de un titanato
mas denso y estable en relacion a la descomposicion del titanato de aluminio, observada a
temperaturas entre 800 a 1300°C [126].

Un exceso de TiO, acelera la formacion y la densificacion del titanato de aluminio. Esta
observacion parece confirmar la importancia del TiO, como medio de difusion rapido propuesto
por Freudenberg et al. (1987), Hori et al. (1987), citado por Barrios de A., I. (2010), esto da como
consecuencia el descenso de la expansion térmica, por lo que una rapida formacion del Al,TiOs

en presencia de TiO, aumentando la anisotropia de los cristales formados.

4.7.- Analisis del comportamiento mecanico.

Las propiedades mecénicas exigibles a un biomaterial para que haya osteointegracion son:

Modulo de rigidez (MORgy ) menor a 30 GPa, resistencia a la flexion (C flex.) Mayor a 100 MPa.,

resistencia a la compresion (C compresion) Mayor a 150 MPa [3,80]. Para el hueso cortical del fémur
las propiedades mecanicas son las siguientes: Modulo de rigidez a la flexion minimo a 20 GPa,
C compresion €ntre 167 a 206 MPa, { e entre 50 a 150 MPa, modulo de rigidez a la flexion entre 12

a 27,4 GPa y porcentaje a la deformacion entre 1 a 3%. Mientras que el hueso esponjoso tiene las
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siguientes propiedades mecanicas: Modulo de rigidez minimo de 3 GPa, Ccompresién entre 10 a 20

MPa, Cﬂex’ entre 2 a 12 MPa.

a.- Ensayos de flexion.

Del grafico 4.2, se aprecia que a mayor cantidad de CSA mayor sera el porcentaje de
porosidad total. Las propiedades mecanicas estan influenciadas por el porcentaje de porosidad,
por lo tanto, a mayor porcentaje de porosidad menor es el valor de resistencia, tanto a la flexion,
como a la compresion.

El grafico 4.4, muestra el comportamiento mecanico a la flexion de las probetas rectangulares
sinterizadas a 800, 1000, 1200°C, en funcion del porcentaje de carbon superactivado. Se observa
que la resistencia a la flexion disminuy6 para las probetas sinterizadas a 800°C. Para las probetas
sinterizadas a 1000°C, hay un cambio de tendencia y aumenta de 65 a 68 MPa, para un

incremento de CSA de 30 a 50%.
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Grafico 4.4: Resistencia a la flexiéon de las probetas rectangulares sinterizadas a 800, 1000,
1200°C, en funcidén del porcentaje de carbon superactivado.
Fuente: Anexo C, Anexo Q.

Esto fue causado por combustiéon del CSA que proporciono calor suficiente, aunado a la alta
temperatura de 1000°C, favorecid la fusion insipiente del titanio, que fluy6 al interior del grano
de CSA, como se observa en la micrografia de la figura 4.16, y se entrelazé intimamente con el
CSA, esto proporcion6 un relativo aumento de resistencia mecanica; igual comportamiento las

probetas sinterizadas a 1200°C, tienen el mismo comportamiento, pero mas acentuada, pasa de 78
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MPa (30% de CSA) a 135 MPa (50 % de CSA), reportandose esta como la maxima resistencia
soportada por las probetas ensayadas, este incremento de resistencia se vio favorecido por la fase
vitrea que recubre la superficie de los poros, como se observa en la micrografia de las figuras
4.19, 4.21.

La fase cristalina de titanatos distribuidos por la fase vitrea amorfa, y los poros esféricos
(disminuye la concentracion de esfuerzo) proporciona una relativa mayor resistencia que las
presentadas por las probetas sinterizadas a 800 y 1000°C de 50% de CSA. La red tridimensional,
que se formo a partir de la fase vitrea en cuyo interior estd la fase de titanatos, contribuy6 a este
aumento de resistencia a la flexion.

En el grafico 4.5, se observa como el moddulo de rigidez de las probetas rectangulares
sinterizadas a 1200°C, en funcién del porcentaje de carbon superactivado, estd inicialmente baja

de 1771,48 MPa., (10 % de CSA).
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Grafico 4.5: Modulo de Rigidez a la Flexion de las probetas rectangulares sinterizadas a 1200°C,
en funcion del porcentaje de carbon superactivado.
Fuente: Anexo C, Anexo Q.

Esta probeta es de 90% de polvo de titanio, que a esta temperatura de sinterizacion, hay una
coalescencia granos de titanio, y una mayor densificacion, que deberia aumentar la rigidez; pero
en los granos de titanio se genera microplasticidad, lo cual hace decaer el mddulo de rigidez.
Posteriormente sube bruscamente a 4142,11 MPa (50 % de CSA), aqui ocurre el fendémeno de
fusion de la fase silicoaluminosa, esta fusion deberia aumentar la densificacion, debido a que el

producto de la fusion fluye a los poros sellandolos, pero la micrografia de la figura 4.17, y 4.20,



111

muestra lo contrario, por lo que el mecanismo del aumento de rigidez se deba al aumento de
resistencia mecanica de la fase vitrea por precipitados en esta matriz de titanatos y de cristobalita.

Al introducirse TiO, en la fase vitrea se produce la modificaciéon de las propiedades del
material, debido principalmente al hecho de que el Ti*" es un ion de pequefio radio iénico, lo que
le confiere la capacidad de incorporarse de manera intersticial dentro de la red vitrea, creando
nuevos enlaces entre las cadenas formadoras del material. Por lo tanto, la adicion de TiO; generd
un mayor numero de reticulaciones en la estructura vitrea, como consecuencia la fase vitrea
aument6 el médulo de rigidez. La introduccion de cationes modificados de red, como el Ti*"
puedo haber creado uniones cruzadas entre los oxigenos no puenteados, esto aumento la fuerza de
unidn de los enlaces i6nicos y pudo mejorar las propiedades mecénicas.

En el grafico 4.6, se observa como el porcentaje de deflexion de las probetas rectangulares
sinterizadas a 1200°C, en funcion del porcentaje de carbon superactivado, disminuyo desde 5%
(90% de Ti) a 3% (50% T1i), ocasionando que las probetas con mayor porcentaje de titanio son
mas flexibles.

La elongacion del titanio grado 2 es de 20%, si se extrapola la recta del grafico 4.6, al punto
de cero % de CSA, este tiene un valor de 5,8% aproximadamente de deflexion, la cual estd muy

por debajo de la original.
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Grafico 4.6: Porcentaje de deflexion de las probetas rectangulares sinterizadas a 1200°C, en
funcion del porcentaje de carbon superactivado.
Fuente: Anexo C, Anexo Q.

Se infiere que hubo difusion de oxigeno, hidrogeno o carbono, a 1200°C, creando
endurecimiento por precipitacion de carburo de titanio principalmente, como se muestra en la
figura 4.6, ademas, la fase vitrea en la superficie del poro hace también disminuir el porcentaje

de deflexion.
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b.- Ensayos de compresion.

En el grafico 4.7, relaciona el porcentaje de deformacion con el porcentaje de CSA, en
probetas sinterizadas a 1200°C, la deformacion disminuy6 desde 19,78% para probetas de 90%
de titanio (7CA3), hasta 3,75%, para 50% de titanio (9CC3), se observo que las probetas 7CA3
comenzaban a fisurarse a deformaciones cercanas a 20%, esto gracias a la ductilidad del titanio
grado 2, y el bajo contenido de CSA, que no influyé en gran medida en la fragilizacion del
titanio, debido a la difusion del carbono, principalmente, por la superficie de los granos de titanio
para formar carburo de titanio, como se muestra su presencia en la figura 4.6 y corroborado por
el difractograma 4.8. Las probetas 9CC3, poseen muy baja deformacion, debido a la
fragilizarian de los granos de titanio, esto como consecuencia de la precipitacion de carburo de

titanio, se evidenci6 agrietamiento a cargas de 3,09 N.
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Grifico 4.7: Porcentaje de deformacion a la compresion de las probetas cilindricas sinterizadas a
1200°C, en funcion del porcentaje de carbdn superactivado.
Fuente: Anexo C, Anexo R.

Cabe destacar que en el ensayo de compresion todas las muestras soportaban carga, aun
cuando presentaban fisuras. Se tomo el inicio de la fractura como la finalizacién del ensayo,
tomando estos valores como la medida de deformacién y de carga.

En el grafico 4.8, se observa que la probeta 1CAl obtuvo la maxima resistencia a la
compresion, 70,02 MPa, estas probetas poseen 90% de titanio y 10 % de CSA. Las particulas de
CSA., son duras y estan rodeadas por granos de titanio, los cuales son ductiles, lo que hace que
dichas probetas soporten mejor las cargas, pero poseen muy baja porosidad interconectada, por el
orden de 10,87 % (grafico 4.3), lo que de antemano quedaria descartado como candidato a
biomaterial, ya que la porosidad interconectada debe estar por el encima del 20%. La segunda

resistencia mas alta es de 61,02 MPa, perteneciente a las probetas 9RC3, con una porosidad
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interconectada de 55% (grafico 4.3), la cual es aceptada como biomaterial, bajo el criterio
expuesto anteriormente. La resistencia a la compresion deberia estar mas baja que 46,01 MPa, ya
que a mayor porcentaje de poros menor es la resistencia, pero ocurre lo contrario, aumenta, esto
se debe a la formacion de una fase vitrea porosa en la superficie de los poros, como muestra la
micrografia de la figura 4.19, 4.21. Las propiedades mecanicas de los huesos femorales son
menores que los vidrios [1, 71,127].

Los resultados anteriores sugieren que el procedimiento pulvimetalurgico resulta una via para
producir piezas de porosas de titanio, con propiedades osteointegradoras, pero debe realizarse una
correccion en cuanto a la resistencia a la compresion obtenida.

El célculo se realizé utilizando las ecuaciones clasicas para el comportamiento mecanico en

compresion. La determinacion de la resistencia a la compresion se efectud dividiendo la carga
soportada por la probeta entre su area (C .= F/A), ninguna probeta alcanzo el valor de resistencia

a la compresion de 150 MPa exigida como propiedad osteointegradora a un biomaterial o 167 a
206 MPa que es la resistencia a la compresion del hueso cortical de fémur, o como minimo a 68
MPa para el hueso esponjoso del hueso femoral, sélo la probeta 9RC3 alcanzod valores cercanos a
este (61,02 MPa). Como se pudo apreciar en las micrografias, todas las probetas poseen macro y
mesoporos, que afectan el comportamiento mecanico, asi el area efectiva serd mucho menor que
la usada en los calculos de la resistencia a la compresion.

Las piezas porosas son sistemas complejos cuyas propiedades mecénicas estan vinculadas a su
microestructura. El comportamiento mecanico de las piezas porosas es gobernado por la su
composicidon quimica, porcentaje de porosidad, esta condicion esté relacionada con el espaciador;
el tamafio de los poros y su forma, asi como la distribucion de los poros, por la velocidad de
calentamiento y enfriamiento en el proceso de sinterizacion, atmosfera del horno, procedimiento
de compactacion, entre otras. Las piezas porosas presentan diferentes mecanismos de
deformacion y, por lo tanto, diferente respuesta a compresion. La existencia de paredes
irregulares entre los poros, constituye una importante restriccion que hace que las mismas sean
considerablemente mas rigidas.

Algunos rasgos macroscopicos de la morfologia de las piezas, tales como el tamafio de poro o
irregularidades de las paredes entre poros, junto con la densidad relativa, p*/ps [23], tienen una
marcada influencia sobre la resistencia a la compresion. Todas las probetas obtenidas presentan
propiedades y caracteristicas unicas, dependen significativamente de las condiciones de

procesamiento de las probetas. Los resultados de ensayos deben ser tratados estadisticamente,
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presentando valores promedios. Establecer una base de datos precisa, sencilla y confiable para
determinar la resistencia a la compresion es compleja. Las razones son los denominados
“parametros desconocidos” tales como la distribucion de los poros, la microestructura
heterogénea, entre otros. Por lo tanto, para obtener resultados concluyentes es necesario usar una
gran cantidad de muestras, minimo 30 piezas por punto a graficar, para asi calcular su desviacion
estandar, esto implicaria mucho esfuerzo y un costo elevado.

Diversos modelos matematicos relacionan las propiedades mecanicas con las caracteristicas de
las piezas porosas, siendo el mas conocido de ellos el obtenido por Gibson-Ashby. En estos
modelos se consideran que la distribucion y tamafio de poros son homogéneos, y han encontrado
intervalos de propiedades mecanicas para algunas espumas metdlicas o piezas porosas y
determinando reglas para su estimacion [128].

El moédulo de rigidez, se puede calcular a través de ensayos por ultrasonido, el cual determina
el diametro promedio de los poros, y usando las ecuaciones propuestas por Gibson y Ashby, este
método obtiene resultados significativos que los determinados por el ensayo a la compresion. La
complejidad estructural de las piezas porosas y la considerable variabilidad que exhiben sus
propiedades han dificultado el desarrollo de procedimientos, normativas o estdndares para su
ensayo mecanico [128].
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Grifico 4.8: Resistencia a la compresion de las probetas cilindricas sinterizadas a 1200°C, en
funcion del porcentaje de carbon superactivado.
Fuente: Anexo C, Anexo R.

En el grafico 4.9, muestra la relacion del modulo de rigidez con el porcentaje de CSA, de

probetas sinterizadas a 1200°C., se observa que el modulo aumenta exponencialmente, desde

5,58 MPa para probetas de 10 % de CSA, hasta un maximo de 17,07 MPa para probetas de 50°C
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de CSA. Este mddulo depende de la resistencia a la compresion y de la deformacion de las
probetas. Estos valores obtenidos para el modulo de rigidez estan en el entorno de los deseados
para la fabricacién de piezas destinadas a aplicaciones biomédicas, de cara a evitar la gran
diferencia de rigidez del titanio con el hueso, que provoca el stress shielding y la posible pérdida
del implante.

Algunas imperfecciones en la estructura de la pieza porosa, tales como irregularidades de las
paredes y bordes de los poros, fases vitreas y precipitados presentes en la microestructura del

material ensayado, también influyen significativamente sobre su rigidez [128].
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Grafico 4.9: Mddulo de rigidez de las probetas cilindricas sinterizadas a 1200°C, en funcion del
porcentaje de carbon superactivado.
Fuente: Anexo C, Anexo R.

El moédulo de rigidez de la fase vitrea decrece linealmente con la sustitucion de TiO; hasta un
10-11 % en peso [99]. Estos cambios se atribuyen a la menor energia de enlace de la union Ti-O
respecto a la del enlace Si-O, hecho que provoca una distorsion y relajacion de la red de silice.
Sin embargo, la tendencia es contraria cuando los contenidos de TiO, aumentan hasta un 20 %
molar [99].

Las diferencias entre la expansion térmica correspondiente a los granos de cuarzo y la fase
liquida causan esfuerzos mecanicos, el cual puede producir microgrietas. La gresificacion
(coccion a temperaturas superior a 1200°C), revela que la reactividad de la arcilla con la
temperatura es muy baja, presentando un comportamiento refractario a diferentes temperaturas,
¢ésta se manifiesta al observar que, al aumentar la temperatura la contracciéon se mantiene casi
constante. Este comportamiento es asociado con la dificultad de alcanzar un bajo nivel de

porosidad, factor que influye en la resistencia mecéanica. La resistencia a la compresion puede



116

sufrir una disminucion por la exposicion a temperaturas no controladas o por tiempos
prolongados debido a la formaciéon de microgrietas en la fase vitrea [129].

El contenido de mullita en la fase vitrea da una alta resistencia mecanica; la fase amorfa es
otro factor que tiene influencia en la resistencia de las muestras. Un aumento moderado de la
temperatura supone una contraccion mayor y una tendencia a la deformacion también mas

elevada [105].

4.8.- Analisis de bioactividad.

a.- Analisis de la variacion del pH en la solucion SCS.

El grafico 4.10, muestra la variacion del pH (valores promedios) con el tiempo, se observa
que el pH aumenta sensiblemente desde 6,41, que es el pH de la solucion inicial, hasta 6,77 en las
2 primeras horas de exposicion, luego disminuye bruscamente hasta un pH de 5,81, evento que
ocurre en 4 horas, de aqui, hasta completar 6 horas, disminuye un poco a 5,65, las siguientes 72
horas, disminuye gradualmente hasta alcanzar un pH de 5,35 a los 7 dias.

La condicion inicial, ligeramente 4cida (6,41) de la solucion tuvo su origen en la disociacion
del anion dihidrogenofosfato (H,PO"), reaccion 4.1 Esta reaccion incorpord iones H+ al medio.

H,PO* <> HPO,” +H" Rec.4.1

Las moléculas de agua se fijan quimica sobre los puntos activos de la superficie vitrea de los
poros, los cuales se disocian segin la reaccion 4.2, el intercambio id6nico entre los iones
modificadores de la red de vidrio como Ca*" y los iones H™ o OH™ del medio promueven la
hidrdlisis de los grupos de silice para formar grupos de silanol (Si-OH) en la superficie del vidrio,
segun la reaccion 4.3 [130]. La lixiviacion de la muestra para la formacion del grupo silanol (Si-

OH) en la superficie conllevd a un aumento del pH de la solucion a 6,77.

H,0 - H'+ OH" Rec. 4.2

+

+ - +
Si-O-Ca +H +OH — Si-OH + Ca

+

(soluciéon) + OH  Re. 4.3

El pH también aumenta debido a que, en el momento de la preparacion de la solucidn, el
NaHCO; se disocia seglin la reaccion 4.4, los aniones de bicarbonatos HCO® reacciona con los
. + .y ;1,0
iones H' de acuerdo a la reaccion 4.4, provocando el consumo de estos ultimos. Esto hace que en

la etapa de inicial de la inmersion de la muestra el pH aumente.



117

10 -

9

8-'77
5.@ 5,65 5,34 5,34
3 5158 5,40 ¢

4-1

5

2

14

0 L] L} L L L] L] L Ll T T L L Ll 1

0 10 20 30 40 S0 60 70 80 90 100 110 120 130 140 150 160 170
Tiempo de inmersion (horas)

Grafico 4.10: Comportamiento del valor medio del pH de la disolucion SCS.
Fuente: Anexo S.

NaHCOj; & [HCO* ] + [Na']aq Rc 4.4
H*+ HCO* & H,0 + CO; Rc. 4.5
En la superficie de la fase vitrea se presenta la condensacion y la polimerizacion de la capa
rica en SiO,. Se alcanz6 un valor méaximo de pH, de 6,77. que disminuye bruscamente debido a
la migracion de iones Ca," de la red de vidrio y también del medio SCS de Ca,'y PO,> a la capa
rica en SiO,, formando fosfato de calcio amorfo sobre la fase vitrea, reaccion 4.6, lo cual provoco
un rapido consumo de iones OH™ presentes en la disolucién, pasando a formar parte del
precipitado.
(6-X)HPO4 (ag) + YCO3"(ag) + 10Ca™(ag) + 8(OH)(ag) —
(Ca'10)X(HPO,)X (PO4)6(CO5%)y((OH)2)x(s) + 6 H,O Rc. 4.6
La subsiguiente liberacion de iones de calcio en combinacion con iones de fosforo y iones
adicionales del medio como OH’, COs* y Na" promueve la conversién del fosfato de calcio
amorfo (PCA) en hidroxiapatita carbonatada (HAC) a través de la cristalizacion sobre la
superficie del vidrio, segtn la reaccion 4.6, a la vez que incorpora iones H* al medio, evitando la
caida brusca del pH.
10 Ca** + 6H,PO* + 2H,0 < Cayo(PO4)s(OH), + 14 H+ Rc. 4.6
Es caracteristico que en la prueba de bioactividad in vitro de materiales bioactivos, la solucion
incremente el pH hacia valores basicos, mostrando que hay un intercambio entre el ion H” en la

solucion y el Ca?* de la fase vitrea (reaccion 4.3), lo cual conduce la saturacion de Ca** a la
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solucion, y a su posterior precipitacion. Por el contrario, la disminucion del pH a valores menos
basicos, indica que hay consumo de iones OH-, los cuales son adsorbidos en la superficie y atraen
a los iones Ca*", que junto con los iones PO, forman la hidroxiapatita (HA) (reaccion 4.6).

En principio, las curvas de pH indican la ocurrencia de las dos etapas antes mencionadas, es
decir: lixiviacion de la fase vitre (reaccion 4.3) y precipitacion de hidroxiapatita carbonatada
(HAC) (reaccion 4.6), las cuales estan relacionadas con el aumento y disminucion del pH,
respectivamente.

Las curvas de pH indican que la capa vitrea que cubrio la superficie de los poros es bioactiva,
debido a la marcada disminucion del pH de la solucion durante las ultimas 72 horas. Cabe
destacar que es posible que el pH dentro de los poros sea mas alto que el indicado por la grafica
4.10, debido a que aumentos locales de la razon efectiva SA/V (Superficie total de los poros
/volumen de la solucion SCS), causan un incremento rapido del pH de la solucion, probablemente
cercanas a un pH=9, lo que causaria la disolucion de la red de SiO; por ruptura de los enlaces Si-
O-Si en la interfase entre la solucion y la fase vitrea. Al aumentar la razon SA/V disminuye
también el periodo de transicion entre las reacciones de desalcalinizacion y las reacciones de
disolucion de red.

b.- Analisis de la variacion de iones de calcio y fosforo en la solucion SCS.

La posibilidad de predecir la precipitacion de Hap a partir del medio SCS, analizando la
variacion de la concentraciéon de iones del medio, es de gran interés. Se evaluaron las
concentraciones de los iones Ca y P durante los 7 dias que duro el ensayo. En la grafica 4.11, se
presenta la curva de variacion de las concentraciones de calcio en la solucion SCS, durante 7 dias
de inmersion en recipientes de PVC, agitando la solucion mediante una hélice que rotaba a 80
rpm, sin recirculaciéon de solucion, manteniendo la solucidon a una temperatura de 37°C, a esta
temperatura se provoco una ligera expansion de la red de la fase vitrea y como consecuencia un
aumento en la movilidad i6nica. La solucion de partida contenia una concentracion inicial de 1,80
mMol/L (Ca®"), muy por debajo de la concentracion tedrica (10 mMol/L). La apreciable
disminucion que sufrié la concentracion de iones Ca’" se debe a la formacion de precipitados
coloidales dispersos de fosfatos de calcio diluidos en la solucion. En la grafica se observa un
maximo a las 48 horas de 1,91 mMol/L, para luego disminuir. El decaimiento en la concentracion
de calcio, es un indicativo de la posibilidad de la presencia de la precipitacion fosfato de calcio al
consumirse iones Ca>" para su formacion y recubrir la superficie de los poros de las muestras. La

. .y + . P . . , .
liberacion de Ca*" se dio al inicio del ensayo, lo que indica que la fase vitrea tiene buena
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solubilidad. Luego, cuando la solucidn se sobresaturé de estos iones, se formo precipitados de
fosfato de calcio y se acumuld en la superficie, formando una capa bioactiva. Luego de
culminado el ensayo (7 dias), se observa una disminucion en la concentracion de los iones de
Ca™" a 1,65 mMol/L.

Cuando se usa soluciones en las que estén presentes otros iones no alcalinos, como Ca*",
aumenta la velocidad de disolucion de la fase vitrea a base de SiO,. R,O (R= Ca, Na, K, Li...)
[131].

Al sumergir las muestras en la solucion, los iones de calcio se acumulan en la superficie
vitrea, adquiriendo ésta una carga positiva, combinandose con los iones de carga negativa de OH"
y PO,* que se encuentran en el medio, se forma asi un fosfato de calcio amorfo con una relacién
Ca/P baja. Esta es una fase metaestable que se transformo en una apatita similar a la fase mineral
del hueso.

Las variaciones de calcio en la solucion durante las primeras 24 horas se deben a la tendencia
a mantener el equilibrio del sistema, que involucra la disolucién y precipitacién de iones Ca** por
el contacto de la muestra con la solucién. Entre las 2 y 12 h., es clara la presencia de una etapa
de disolucion de la fase vitrea, manifestada por el aumento de Ca** en la solucion, la cual esta
relacionada con el intercambio de los cationes Ca®* del material con los cationes H 0 OH™ de la

solucioén.
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Grafico 4.11: Valores de la concentracion de iones de calcio de las muestras 50% de CSA,
sinterizadas a 1200°C, en funcion del tipo de inmersion en SCS.
Fuente: Anexo S.

En esta etapa la solucion se saturé en Ca** y se generé la formacion de una capa rica en

silicio en la fase vitrea, indispensable para la formacion de hidroxiapatita. La formacién de la
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capa rica en silicio es casi instantanea y se recubre en pocos minutos con una capa de fosfato de
calcio amorfo, es decir, la migracién y nucleacién de Ca®" y hacia la capa rica en silicio es el
inicio del crecimiento de la capa de hidroxiapatita. Tal etapa de formacion, se acentud a partir de
las 48 horas, evidenciada por la disminucion de la concentracion de Ca** en el SCS.

En la grafica 4.12, se presenta la curva de variacion de las concentraciones de fosforo en la
solucion SCS. La solucion de partida contenia una concentracion de 1,70 mMol/L (PO,), y una
vez concluido el ensayo, la concentracion del fosforo fue de 1,58 mMol/L.

La apreciable disminucion que sufre la concentracion de iones PO4”, se debié a la formacion
de precipitados de fosfatos de calcio en la solucidon y al crecimiento de un recubrimiento de

hidroxiapatita en la superficie vitrea.

z's =
g
174258 1.63 1,62 1,58
S -
151 % 1,60
0 10 20 30 40 SO 60 70 80 90 100110120 130 140 150 160 170

Tiempo de inmersion (horas)

Grafico 4.12: Valores de la concentracion de iones de Fosforo (P) de las muestras 50% de
CSA, sinterizadas a 1200°C, en funcion del tipo de inmersion en SCS.
Fuente: Anexo S.

Los resultados obtenidos permitieron establecer el mecanismo de formacion de la
hidroxiapatita sobre la pieza 9RC3.

(1) Al inicio del ensayo ocurren simultineamente dos reacciones:

(a) E1 SCS reacciona con la fase vitrea que es de silice amorfa, y 6xidos de titanio.
La fase de silice amorfa es disuelta segun la siguiente reaccion 4.3.

(b) La fase de oxido de titanio sobre el titanio metalico, en contacto con el SCS comienza a
reaccionar mediante el intercambio i6nico de H' del SCS por el Ca*" del 6xido de titanio.

[TiO2/Ti](s) + [Ca® |10z + HyO — [Ti(OH)y]ga+ [OH )5,  Re. 4.8

La superficie del 6xido se carga negativamente, atrayendo los iones de calcio de la solucion.
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(2) Con la liberacion de iones de calcio desde las fases vitrea, se forman varios grupos Si-OH
sobre la superficie, para luego formar una fase amorfa rica en silicio, que induce la nucleacion
heterogénea de fosfato de calcio.

(3) Una vez que el fosfato de calcio nuclea sobre la superficie de la zona porosa de la fase
vitrea, continua creciendo de forma espontanea consumiendo los iones calcio y fosforo presentes
en la solucidon, como se observa en las graficas 4.11, 4.12.

En el ensayo de bioactividad, el TiO,, que cubre el titanio, no cubiertas por la fase vitrea, y las
contenidas en la fase vitrea, da lugar a la formacién de una capa de gel de Ti(OH)4 hidratado, que
es mas estable que el Si(OH)4 y que no se solubiliza hasta valores de pH maés elevados que éste.
Por otra parte, la presencia de iones [Ca2+]aq,, favorece la formacion, durante la primera etapa del
ataque alcalino, de dicha capa rica en titanio [99].

Es importante sefialar, que cuando se produce el vidrio por fusidon, o cuando son sinterizados,
la inmiscibilidad liquida que presentan estos puede afectar los resultados obtenidos de resistencia
alcalina, ya que es posible una extraccion selectiva. Probablemente, los cambios de resistencia
alcalina observados en funcion de la composicion de los vidrios, se deban mas a otros
componentes distintos del TiO,, como la alimina o la silice [121, 122].

La disolucion de la fase vitrea esta influenciada por los elementos quimicos que entran en su
composiciéon. La presencia de ALO; da lugar a una competencia entre los iones Ti*" y los A’
por los oxigenos, de modo que la presencia de Al,O3 cambia la funcién estructural del titanio, la
localizacion de los iones Ti*" tanto en posiciones de formador como de modificador de red. La
ALO; presente en la fase vitrea probablemente obliga a los iones Ti'" a situarse como
modificadores de red con mayores nimeros de coordinacion. En todo caso, cuando el porcentaje
de TiO, es elevado (superior al 5 % en peso) actiia como modificador, lo que incrementando la
disolucion de la fase vitrea.

d.- Microscopia Electronica.

En la figura 4.22 se muestran las micrografias de la probeta, después de su inmersion en la
solucién durante 7 dias, también se presentan algunos resultados de los microandlisis EDS
realizados sobre las zonas indicadas con un cuadro en la micrografia.

Las diferencias en el caracter bioactivo de los recubrimientos se ve reflejado en la morfologia
de los precipitados formados sobre las peliculas durante su exposicion en SCS. En primer lugar,
el vidrio (Figura 4.22) fue recubierto de una capa de fosfato de calcio de forma globular, tipica

de las apatitas deficientes en calcio [132], aun asi, esto demuestra el caracter bioactivo de la
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muestra. De acuerdo con los microanalisis EDAX del recubrimiento (Anexo X), se determin6 que
la relacion promedio Ca/P es de aproximadamente 1,14, siendo este valor menor al
estequiométrico para la hidroxiapatita (1,67) (Anexo Y), lo cual indicaria la amorficidad de las
hidroxiapatita formadas. Los resultados son coherentes con las cinéticas de disolucion de calcio,
teniendo en cuenta que, a mayor disolucion de calcio, es de esperarse una cinética de
precipitacion mas rapida. La menor bioactividad de estos recubrimientos estaria relacionada con
el reemplazo parcial de los enlaces Si-O-Ca por los Si-O-Ti o Si-O-Al; actuando el aluminio y el
titanio como una barrera para la generacion de los enlaces Si-OH, disminuyéndose asi los sitios
de nucleacion disponibles para la hidroxiapatita. El aluminio y el titanio controlan la bioactividad
de los recubrimientos. En los materiales titanio-vidrio, los 4&tomos de titanio sustituyen a los de
calcio en el enlace Si-O-Ca, formandose el enlace Si-O-Ti, que limita la generacion de los
enlaces Si-OH, necesarios para la nucleacion de las hidroxiapatita [132].

Las pequenas cantidades de TiO; (10%) en las probetas pueden llevar a la inhibiciéon completa
de su bioactividad. Lo cual es debido al efecto dopante del Ti*", que tiende a reemplazar a los

iones Ca*" dentro de la estructura, brindandole mayor estabilidad quimica.

Puntos (%Wt)

Element. 1 2
C 12,23 14,23
(0] 30,00 31,59
Ti 21,78 18,78
Al 3,78 1,78
Si 8,25 8,25
Ca 13,92 11,92
P 8,10 10,49
Fe 1,93 2,62

Muestra 9RC3 Bioctivnda Sum

Figura 4.22: Micrografias donde se muestra la superficie de hidroxiapatita precipitada y
microanalisis quimico en los puntos 1 y 2, sobre la fase vitrea después de 7 dias expuesto a la
SCS.

Fuente: Anexo T.

Es posible controlar la reactividad de la muestra estudiada, mediante la adicion controlada de
titanio, sodio, calcio, y disminucion de la alimina, a la mezcla del aglutinante del carbon activado
antes de la peletizacion y posterior sinterizacion a carbon superactivado, de tal forma que
garantice una alta bioactividad y por ende un excelente recubrimiento de hidroxiapatita, esto

permitiria la fijacion del implante al hueso huésped.
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e.- Difractograma de la superficie de las muestras sumergidas en SCS.

El difractograma obtenido (Figura 4.23), evidencia presencia de hidroxiapatita cristalina
(Ca10(PO4)s(OH),) y posiblemente otros tipos de fosfato de calcio, aspecto que permite prever
que el material desarrollado tendra un buen comportamiento en ortogénesis in vivo.

Las sefiales caracteristicas de la hidroxiapatita se aprecian en 20 = 25,879°; 31,774°; 50°;
Ademas, se observan los picos correspondientes al titanio del sustrato y de la matriz vitrea, de
baja intensidad. La elevada intensidad de la senal ubicada en 20 = 25,879, la estructura fina de

dicha sefial permite corroborar las caracteristicas cristalinas que presenta el recubrimiento

formado.
An
T
= R
= Ti
= R
= Hap,
g
= i Hap Ti
| Ha Ti
WWWMLJU ",
i » ] - - - N
Cu, Ko, 20 (grados)

Figura 4.23: Difractograma de la superficie de las muestras 9RC3, sumergidas en SCS, R: Rutilo
(ficha patron 21-1276), An: Anatasa (ficha patron 21-1272), 1. llmenita (ficha patron 89-2811),
Ti: Titanio (ficha patron 44-1294), Hidroxiapatita: 09-0432.

Fuente: Anexo U.

La cristalinidad presentada por los recubrimientos se explica por el bajo contenido de
HCO; en las disoluciones estudiadas y coincide con reportes de Li y de Barreré citado por
Gonzélez R., J (2009), para procesos en los que no se adiciona dicho ion a la disolucion.

El microanalisis de la composicion elemental del recubrimiento depositado en la superficie de
sustrato vidrio-titanio-Oxido de titanio, permite determinar la presencia de calcio, fésforo y
oxigeno en cantidades apreciables, ademas del titanio y elementos propio de la fase vitrea. La
presencia de los mencionados elementos confirma la existencia de un fosfato de calcio en la
superficie del material. Este resultado coincide con la caracterizacion realizada mediante las

técnicas de DRX.
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La fase vitrea que recubre la superficie de los poros mostré bioactividad in vitro, lo que induce
la neoformacién 6sea y de esta manera no necesitar de terapias con factores de crecimientos y
cultivos celulares, haria la aplicacion final mucho mas sencilla y reduciria considerablemente los

costos.



SECCION FINAL
CONCLUSIONES

La estrategia de ésta investigacion se centré en disminuir la rigidez y mejorar la bioactividad de
las piezas porosa de titanio grado 2, de tal manera que garanticen una alta osteointegracion. Los
resultados permiten concluir lo siguiente:

Se determiné que el titanio utilizado en el proceso pulvimetaltrgico tradicional con espaciador,
era titanio grado 2. El carbon superactivado (CSA) como espaciador estaba constituido por 30%
de carbono el cual proporciond la energia para la sintesis térmica localizada y el 70% era del
aglomerante calcinado compuesto de arcilla caolinitica, el cual suministrd el vidrio fundido base
silice que recubrio6 la superficie de los poros.

A mayor porcentaje de espaciador, mayor porosidad, que es lo deseado. Solo se logré un
porcentaje mdaximo adecuado de CSA de 50%, por encima de este valor las piezas poseian
baja cohesion por lo que en su manipulacion colapsaban.

La presion optima de compactacion de las piezas en verde fue de 600 MPa, ésta proporciona una
adecuada cohesion para su manipulacion; por encima de esta presion los granos de CSA se
trituran perdiendo las dimensiones iniciales.

Se obtuvo excelente cohesion en todas piezas sinterizadas a las temperaturas de trabajo
seleccionadas de 800, 1000, 1200°C, gracias al aglomerante de arcilla caolinitica que se endurece
a esas temperaturas, proporcionando la cohesion necesaria para su manipulacion.

El espaciador influye significativamente en la microestructura de la pieza porosa de titanio. En el
proceso de sintesis térmica localizada, logré fundir el titanio que rodeaba los granos de polvo de
CSA, infiltrandose a través de los microporos del CSA, ocasionando la sintesis de titanato de
aluminio-hierro en la matriz silicoaluminosa, mejorando asi las propiedades mecanicas del
material.

Por otro lado, la formacion de titanato de aluminio-hierro en el vidrio, disminuyo6 la influencia del
aluminio en la matriz de silicoaluminosa, lo que mejor¢ la bioactividad del vidrio formado.

Gracias a los gases de combustion del CSA, estos lograron impulsar el vidrio fundido a la

superficie del poro, recubriéndolos. Si estos gases no se generan, el vidrio fundido conformaria
gotas de vidrio en el seno de los poros, formando cenoesferas. De 50 poros supervisados en
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piezas sinterizadas a 1200° y 50% de CSA, solo se obtuvo un poro con cenoesferas (5%), implica
que, a 1200°C, en el 5% de los granos de CSA, se agota el suministro de gases, por lo que hay
poco carbono para la combustion. De lo anterior se aprecia que la composicion quimica de los
granos de CSA no es homogénea.

El método pulvimetalurgico con espaciador de CSA, generd porosidades maxima totales de
77,87% e interconectado de 55,16%. en piezas sinterizadas a 1200°C y con un porcentaje de 50%
de CSA. Las propiedades osteointegradoras exige que un biomaterial tenga una porosidad
interconectada mayor a 20%. Por lo tanto, estas condiciones de trabajo son las mas apropiadas
para obtener materiales de titanio grado 2 con poros recubiertos de vidrio base silice,
promoviendo una alta osteointegracion.

Se obtuvo piezas sinterizadas con tamafos de poros promedio de 560 pum, la cual es aceptable
como porosidad osteointegradoras exigibles a un biomaterial. Esto facilita las actividades
celulares como la migracion y proliferacion de osteoblastos y el transporte del fluido fisiologico,
por el que circulan nutrientes y oxigeno necesario para el crecimiento del tejido dseo.

Se obtuvo modulo de rigidez de flexion de 0,017GPa y moddulo de rigidez a la compresion de
4,14 Gpa, correspondientes a las piezas sinterizadas a 1200°C y 50% de CSA, estos resultados
demuestran que es posible obtener valores cercanos al médulo de rigidez del hueso trabecular

El tratamiento biomimético desarrollado por Tadashi Kokubo, con solucion bioldgica sintética
supersaturada de calcio y fosforo logrd crear una capa de apatita con una relacion Ca/P de 1,14 en
la superficie de los poros. El vidrio formado en la superficie de los poros, se puede considerar
como biovidrio, por lo que el material creado permitiria una alta osteointegracion entre el hueso y
el implante poroso, evitando fallos prematuros.

Esta investigacion demuestra que si es viable la utilizacion de carbon superactivado como
espaciador como fuente alternativa de biovidrio base silice para obtener materiales de titanio
poroso con poros recubiertos con apatitas y con titanatos de aluminio-hierro como agente de
reforzamiento de las propiedades mecénica para la regeneracion 6sea femoral

RECOMENDACIONES

Realizado la investigacion sobre desarrollo de piezas porosas de titanio grado 2, con poros
recubiertas con hidroxiapatita, corresponderia plantearse las siguientes investigaciones para el
futuro inmediato.

Determinar la influencia de un carbon superactivado mejorado con sodio, calcio y fosforo en el
descenso del punto de fusiéon del vidrio y con galio como agente antibacterial contra
Staphylococcus aureus, para obtener superficie de caracter antibacteriano, que alargue la vida util
del implante y mejore la calidad de vida del paciente.

Desarrollar piezas porosas de titanio grado 2, obtenida por el método pulvimetaliirgico con
espaciador de carbon superactivado mejorado con poros recubiertos con hidroxiapatita para
evaluar como influyen el grado de porosidad, y la microestructura del biovidrio en la resistencia a
la fatiga.
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Realizar ensayos in vivo de piezas porosas de titanio grado 2 obtenidos mediante el método
pulvimetalargico con espaciador de carbon superactivado mejorado para demostrar si presenta
excelente biocompatibilidad, osteoconduccion, proliferacion de células osteoblasticas y alta
osteointegracion.
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ANEXO A
DIAGRAMA DE EQUILIBRIO TITANIO-OXiGENO
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Fuente: ASTM PARK J.B., LAKES R.S., Biomaterials and Introduction, ed. 2nd, Plenum Press,
New York, 1992



ANEXO B

Designation: B925 - 08

Standard Practices for

NORMA ASTM B925-08

Production and Preparation of Powder Metallurgy (PM) Test

Specimens’

Thir maaderd b ioeod wde: b fowed Sowpemien G009 de menber ceradaely fllrerg G doiroscr oo he yar of
:q,_lﬁf}mwi:k_:rﬂlhp:r-m:llnf{nhmﬂ_hpﬂ_m&

L. Scepe®
1-ITTﬂﬂ:nhrdpﬂ:ﬁnﬂm!ulh:q:ﬁ:irmhan-r

fhose uniaviall Eﬂmﬂ'ﬂtlﬂd]ﬂ
ASTM :,hpl'l:-cu:h.uu producing, and prepaning
e iesi specimers. osd refeeace @ applicabie sioedanls.

17 Hesc iool desips msd =nginesring information mpanting
i looling el is requred io compect te 1esl specimess and
machining blmks are contined in the sEnexes

1.3 Thes standard is iniended 1o be 8 comprehensve one-
mt:duru.nrullli.mh:r:[mumdh}ﬁﬁmﬁ.m}nﬁ
ol wilize P esi and m ASTM PM maierial
specifications thal contain §e ragineensg dais chisined from
s jex) spACEmeE

14 These proctioes we pof applicable io metal poseder ==
qﬂd.musmump'uh:db}'mhspmnl:hucdd

Eﬁ“ﬂEm bl iscsintic pressin

forging ( 'u:mﬂsjm}u:uumdd:.ugﬂhﬂﬂll'lhyhnd
penain in cemented carbade maderials

1.5 Detmisd information oo FM presses, compating ol -

anl singering fomaces, their desgs, manofedune and u=e
ﬁﬂnlh?:m:{ﬂmpm

L T2 specimen md dfe covily dimeesons showa in
mch- unss e io be regasded 25 dandard and ome
applicaible o the refereaced ASTM tesi methods oyl maiedal
spedfications. Values m S| onils are shown in pareatheses and
result from coavession in sooordance with IFEEFASTM Sian-
dard 5[ 11 They muy be approvimale ssd am caly for
iformation.

'I.'.l' M:hl:’m'n!n:r}iwa-ﬁ.': hmamus matsnoly, cpen-

Thiz miondand doer Aol pavpod i

n:l!d'r:ﬂ'ﬂl.[ sgiefy comceny, i any, omecioied wilh s
wre. I iv e respomnibiiy of ke orer of thir nianderd o
esiahlish appropriglr safeiy end Aealth proctices ond defer-
mine the gpplicabiliny of segalmiory [milakiogs prior o e

'Mprll.dnlhw-thFHl!:ﬂn 1% za Mizal
Porwdery mned Mol cindl Porweder Prosfisci and b dee Ses respradhibity of Sehoom-
mtior [NFAUE om Fie sl Fowslicoa.

fimrra akior Jedy 1, INE Dadivhed Asped 2000 I:u-lE-:I]-

F:;mumdﬂnwhm-m

1. Referemced Decuments

11 ASTM Standards

A3EA3AM Mradtice e Sampling ssd Proossement Testng
al Mapsetic Mairrals

AMUAMIM Test Methed for Do Cmrent Mageefic
Propesties of Maieniok Usizg 1.0 Permeameters and the
Ballzstic Test Methods

ASOGASTEM Test Method for Direc-Cureent Mageetic
Properties of Malerisls Using the Ballistc Mesod and
King Specimess

ATTHATTIM Test Method for dc Magnetse Poperties of
Malesioks Using Hing acd Permeameter Procedures wily
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532 Tes Method for Transverse Rupiure Strength of Pow-
der Mesallurgy (FM) imess

B505 Specification Tor Siniered Aluminom Struciun Parts

BLI0O Tes Method for Measunisg Dimessiceal (Rosgrs
fumocipied with Processizg Metal Powders

13715 Specification Tor Sistersd Copper Seructeral Pars for
[ecrical Conducavaty Applications (Withdrwen 20101

3733 Specification for Mutermls for Fepoms Powder Meal-
lurgy (FM Szuciural Parts

BEIT Hl:n:iﬁnl:i.l:u far Powder Metallurgy (PM) Titanium

Eﬂlﬁ;ﬂnﬁ:ﬂ:-:-u ﬁ nals for Copper Hase Powder
Mztallurgy (PM? Structural Parts

BESA Bpecification for Powder Metallergy  (PM) Boeon
Stainless Sizel Struceend Com

BOC Test Method for Bodol Crehing Streagth. K, of
Powader Metsllegy (PM) Beansgs aad Sinscesms] Maie-
ks

2 Tzt Methods for Tension Testing of Meisilic Maiesals

1% T2t Metbnds of Compression Testing of Metslhic Mote-
rals at Room

EER Test Methoads fior Rockewell Handness of Metalfic Ma-
levinks

23 Tt Methods for Noicked Bar Impact Testing of Me-
inllic Mairriak

328 Test Method For Linear Thermul FExpaesion of Sobid
Mairrials With 8 Pusth-Rod Dilstometer

EEE Tesi Mefod for Dhveamac Yomp's Modelss, SEear
Maodutus, sed Pozsson™s Ratio by Imgulse Facistion of
Vibration

27 FEEASTM Siondand:

51 10 Standard for Use of the Intzrmational Sysiem of Vs
{8 The Modem Metric Sysiem®

23 MPF Rawdand-

Slosden] 5 Method for Dewcrmasation nfﬂmw
Fatipee Fnduraece | imil in Poeder Metallogy ials?

) 'Er-'ln'ltg_r
Xl De of powder memflugy lerms
can he foond in Ter-:l:ln:g' 243, Additional descriptive

mformation = availablz in the Relaied Maisrials seciion of ol
0205 of the Axmual Book of ASTH Sieadomly.

4. Smmmary of Practioe
41 T?Htpﬂmdﬂmhﬂtpﬂhmbymmd
meinl powders, mad the premaration, by machi
mﬂdtﬂmmﬂbm mu.%
metal powders and siniersl mmienalk

5. Sigpificance and Lse
51 Tea speoimers are used o deisrmine the engincering
p'u_puﬁ::- of PM maerols, for example, iensile srength,
T.T:I. , eic.; propesy dals thal oee cssentisd io
i sucoessiul mumdnmdaﬁ.ﬁmn!m
tes specimens mnder prodoction ooaditions is e most efficent

methed By which o obimin miisble FM maieriad property dais

! hmnibhic Irarm WFIF, 324 Cnllose Fomd [, Panccioa. 100G

Cogmright by AFTRE In Jall rightrasrvads, Whad Jal 50 L3200 TIFT 2014
Tierw vadad i e

1

sace in mosl cases it is impecical or impossible o ool dest
bars (oo sindersd par=.

532 The periommasce chamcienstics of metal poeders. for
emmple, compressibilty, green srenpgth and dimensional
chanpes gssocined with procesang s evahmisd vsing P izsi
specimens mder controfled coaditions. The dain ohizised are
impormnl o both meisl powder pmdooes and PM paris
masuifarmres,

53 PM tesi specimens play o significani mode in sndusirial
quality assurmsce programs. They are used i0 compare pop-
eriies of 2 new ol of metal wiili an esiahlisbed lol @
un soceplance =i oad ore used in the pen manufaciunng
process o establish and sdjust prodection venables.

54 lm those issiances where il is mqued o presesi
equivalenl property duix for 3 pmduction lol of PM paris,
siandan] iesi specimens (mm e uction
der mix o the =me nﬁ_hp&nf'
producios PM parts asd then iested 1o obixin g mformation.

35 Maleial anﬂjﬂqpfm‘mdﬁ;ldﬂ'ﬂ] o
noudemsc research ond development peojects uses standand P
qutlm:ﬂsm-l]th:ﬂ.l!"ﬂ.‘l ntl:lml:rtnl:q-ni
with previons work or published duta

56 Powder meblorgy iesi specmess may hwve multiple
uses. The dimersicas and ioderances given in this sinsdard are
noiming in many casrs The weer is cationsd o make cedme
tkat the dimessions of the e specimes are 1n agreement with
tbe requirements of the specific = method to be med.

ti. Pewder Meinllurgy Test Specimens
POWDER COMPRESSIRILITY TESTING
bl Cwlindrical Fowder Compresribility Texr Specomen:
601 Descripion gnd Lse—This solid cylindrical e=st
specimen, s Fig. 1, is produced by compactisg o t=st porSon

R

O e
F—Cormmc] Hhecarwes

(Fe )
ke, gellef ]

ma
LH D3

FIG. 1 Pl Cylindrical Powder Compraceibiily Teel Spacimon
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of pogeder man is lnboraiery powder mezallurgy inoling smalar
i thal shown in Fig. ALl in the Annex. An alleranSive e
specimes. for measuring powder compresshalily is the Lans-
verse muplure ied specimen. These desi specimess are not
sairred The compressibility of the meisl powder mix or o
COMmpressi une showisg the dessity 25 o fosction
dﬁmml:dmhhm
dures in Test Method 331,

1.2 Appiicabs ASTM Siandorde:

i l.2] Ser Test Meibnd H331

TRANSYERSE RUFTURE. MMENSIONAL CHANGE
AND CREEN STRENGCTH TESTING

(i Tranrerore Bupbner Sieapth Test Specimen:

611 Desnpliom aad Uiee—The presssd-So-size tramvess
ruptee tesl spacemen, Iig. 1, ix produced by compacting metnl
powder in ioolisg simalar 1o thal shown in g ALL

211 This recissguler tzsl specimen has multiple uszs in
ML Primanly, §l &= designed o d=immine the taresvess
rupiee sieagth of simiersd or heai iresied compucts by
breaking the fesi imen a5 o simple begm in three-poing
lwading fallowmg Test Method B525. Buol, ol is also msad i
Teasure e dimessionsd cdasges of metal powder mivzs due
fo preszing and = or olber ing #eps scconding o
Tes Meéod Ba10, and 5 is used in both 2 02250 and 0500 in.
(6.35 and 12 M) mm} thick »ersion to deisrmine preen srengeh
uxing the procesdure @ Test Method HITE

G212 It is an socepable allemuSive 1es specimes o the
cylindrical com in d=irmine powder ihility mc-
conling i Test Meibod H3ISL sinlzred or beal ireated
specimes may be wsed ip pesersie dofa for the slastic oon-
sants. Yousg™s Moduhs & determased by impulse cxciation
off vibration and Prisoa’s mSo may then be caloulated . Thas
fesd ix also B coswesieni com on which to

spocimes =]_|='-|:|-n-:'l i

e
6212 Applicable ASTM Sasdnrde:

CHTarmeTE
in am
L o-n =T
L—Lergin .28 Mo
Fo—Crer 1acim LA 1 5]
T D250 1 [ BE @il
T—Thecrwms [LEIND = [iONEC 1M = 013

6221 See the followimg Tes Methods: H31
HELD, E1E, and EIETE

61212 See the foliowing PM Mmensl Specifimbons
AELL ARM, A, B7R3, omd HEZL

RADIAL CRUSHING STRENGTH TESTING

63 Radial Crasking Sirempik Ted Specimen:

631 D wad lipe—The mudisl crehing
Lest speci men inlig. I m b0 size m
(Fig. AZ.5) saimbl= for the prodocion of 2 this-wellsd hollow
cylinder within the range of the dimeasions Eded. The eting

ure invobves the mol of & ve [orce
e r ko Iht-:ﬂdlmﬁ:mnflhngmqidsm
calmslaling the mdial crishang stesngih fom the Breskieg losd
und izl specimen dimessions. Fadial crushisp sweagth & the
muterizl poperty that is wed to quamify the mechmescal

of sisiered metal bearsgs, {oil-impregasted).

1.1 Radial Crushing Seeegth &= determinesd [oilowing
b procedure in Test Mothod BU30.

%3.1.F This tesi specsmen & widely used is 2 quality control
tesl to determize the sintered malens sexagth of metsd powder
miniumes that we © be wed for the producsos of any metal
powder product becans it B a quick, cesy let and pives
refiahlz and reprodocible resolis. Laborsiones eding powder
mixnes miendsd for the manufaciers of pomes bearisgs have
reoognized thal breakbing sn mesmiered v specimen by

2 B33, B5EE,

DS b= 100
D25 e 100

13 ke
b

Fare: 1 —Thicksem: akall be paralldl withia [0 o .13 moml
Fic. 2 PH Transvers: Fopiurs Srengih Tesl Spaciman

‘Cogight By ST 5o {all mighiy resrved T W ] 30 L4 92908 5INT 20146
Termed ot Torimad by

Bore |—Wall thictaco () sadl b fen than 6
FiZ. 7 PH Rsdied Crushing Strength Tast Specimen
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ANEXO C

VALORES DE FUERZA MAXIMA, DESPLAZAMIENTO MAXIMO Y MODULO
ELASTICO A LA FLEXION, PARA LAS PROBETAS RECTANGULAR.

Presion Fuerza Desplazamiento Resistencia Deformacion a gll Oi((i;;lzoadl(;
Muestra Manométrica Maxima Maiaximo a la Flexion la flexion lglexi()n
(MPa) (KN) (mm) (Mpa) (%) (GPa)
IRA1 0.85 129 e 7572 e e
IRA1 0.95 144 e 84.62  cememeeee
IRA1 0.90 137 e 80.17 e e
Promedio 0.90 137 - 80.17 =
2RB1 0.60 091 e 5345 e e
2RBI 0.65 099 5790  ceeemeeee s
2RBI 0.70 1.06 e 6235 e s
Promedio 0.65 099 5790 -
3RC1 0.40 0.61 e 35.63 e s
3RC1 0.45 0.68 e 40.08  emememeee e
3RC1 0.40 0.61 e 35.63 e e
Promedio 0.42 0.63 - 3712 e
4RA2 0.90 | U A e— 80.17 e e
4RA2 0.95 7 R — 84.62 e e
4RA2 0.95 7 R — 84.62 e e
Promedio 0.93 142 - 83.14
5RB2 0.70 01— 6235 e e
5RB2 0.75 .14 e 66.81 e e
5RB2 0.75 1.14 e 66.81 e
Promedio 0.73 112 - 6532 -
6RC2 0.80 .22 e 7126 e e
6RC2 0.70 1.06 e 6235 e e
6RC2 0.80 122 e 7126 e e
Promedio 0.77 117 e 68.29  eeeeee s
7RA3 1.00 1.52 0.57 89.08 5.43 1.64
7RA3 1.05 1.60 0.55 93.53 5.24 1.80
7RA3 1.05 1.60 0.52 93.53 495 1.90
Promedio 1.03 1.57 0.55 92.05 5.21 1.80
8RB3 0.90 1.37 0.46 80.17 4.38 1.83
8RB3 0.85 1.29 0.42 75.72 4.00 1.89
8RB3 0.90 1.37 0.45 80.17 4.29 1.87
Promedio 0.88 1.34 0.44 78.68 4.22 1.86
9RC3 1.45 2.20 0.31 129.16 2.95 4.37
9RC3 1.50 2.28 0.35 133.62 3.33 4.00
9RC3 1.60 2.43 0.37 142.52 3.52 4.04

Promedio 1.52 2.31 0.34 135.10 3.27 4.14
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ANEXO D

VALORES DE LA FUERZA MAXIMA, DESPLAZAMIENTO MAXIMO Y MODULO
DE RIGIDEZ A LA COMPRESION, PARA LAS PROBETAS CILINDRICAS.

‘s Resistencia . Modulo de
Presion Fuerza . Deformacion a . .
P (. Desplazamiento ala . Rigidez a la
Muestra Manométrica Maxima .. . x la compresion .
(MPa) (KN) Maximo (mm) Compresién (%) compresion
(Mpa) (Gpa)
1CALl 2.5 380 0 e 75.02 e e
1CALl 2.3 7| —— 69.02 e e
1CALl 2.2 7 1 S— 66.02 e e
Promedio 2.33 R T — 70.02 0 e
2CBl1 1.7 258 e 5101 e e
2CBl1 1.6 243 e 4801 e s
2CBlI 1.5 P20 ) S—— 45.01  ememeeee e
Promedio 1.60 243 0 e 48.01 = e -
3CC1 1.6 243 e 48.01 e s
3CC1 1.5 2L S—— 45.01  ememeeeee e
3CC1 1.4 213 e 4201  ememmemee e
Promedio 1.50 b2 J— 45.01 =0 e e
4CA2 1.6 243 e 4801 e s
4CA2 1.6 243 e 4801 e s
4CA2 1.7 258 e 51.01 = memmmeeem e
Promedio 1.63 2.48 4901 0 e e
5CB2 1.2 1.82 e 36.01 e e
5CB2 1.3 ) RS — 39.01 0 e e
5CB2 1.7 258 e 51.01 e e
Promedio 1.40 213 - 42.01 = e e
6CC2 1 1.52 e 30.01 e e
6CC2 0.9 137 e 2701 e e
6CC2 1 1.52 e 30.01 e e
Promedio 0.97 147 - 2901  mememeeee e
7CA3 2 3.04 0.90 60.02 12.66 4.74
7CA3 2.1 3.19 0.80 63.02 11.25 5.60
7CA3 1.8 2.74 0.60 54.01 8.44 6.40
Promedio 1.97 2.99 0.77 59.02 10.78 5.58
8CB3 1.5 2.28 0.50 45.01 7.03 6.40
8CB3 1.6 2.43 0.40 48.01 5.63 8.53
8CB3 1.5 2.28 0.45 45.01 6.33 7.11
Promedio 1.53 2.33 0.45 46.01 6.33 7.35
9CC3 1.9 2.89 0.30 57.02 4.22 13.51
9CC3 2.2 3.35 0.20 66.02 2.81 23.47
9CC3 2 3.04 0.30 60.02 4.22 14.22

Promedio 2.03 3.09 0.27 61.02 3.75 17.07
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ANEXO E
FICHAS DE PATRONES DE DIFRACCION DE ALGUNOS
COMPUESTOS.
Elemento o N° de Ficha patron
Compuesto
Titanio a 44-1294, 5-682
Rutilo 010-73-1765, 70-7347, 21-1276
Anatasa 21-1272
Brookita 23-1078
Titanato de Aluminio 41-0258

Grafito

Carburo de Titanio
Cuarzo

Alumina alfa
Aluminio

Ilmenita

Hematita
Cristobalita Cubico
Hidroxiapatita
Calcita

010-71-3739, 65-6212, 000-08-0415, 41-1487
010-65-8808, 73-0472

89-1961, 86-1630

43-1484, 00-011-0661

010-75-1862, 81-166, 04-0787

010-71-1140, 010-75-0519, 89-2811
010-89-0599, 010-79-1741, 71-5088, 010-75-1212
71-3839

84-1.998

86-2343, 01-086-2341

146

Fuente: Powder Diffraction File (PDF-2), International Center Difraction Database

(ICDD).
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ANEXO F

ANG!JLOS (20) DE DIFRACCION DE ALGUNOS ELEMENTOS Y COMPUESTO,
SEGUN LOS PATRONES.

Fuente: International Center Difraction Database (ICDD).

Elemento o Compuesto Angulo (20)

Titanio o 3535 38,50 4040 53,00 63,50 71,00 76,50 77,50 87,00

Rutilo 27,50 36,14 39,00 44,602 54.80 57,00 69 70

Anatasa 2536 37,02 37,86 38,60 48,10 54,40 55,12 62,18 6880 70,36 75,10 76,10
Brookita 27,692 33,00 54,672 62,74 64,17

Titanato de Aluminio 19 26,50 34 48 51 545 575 58 63

Titanato de Hierro 23,79 32,47 3524 40,27 48,70 53,93

Titanato de Magnesio 18,5 25,8 33 37,5 41,5 46,5 495 53 55,5 57 59,5 66,5
Grafito 26,50 55,00 82,70

Carburo de Titanio 35912 41,707 60,454 72,360 76,132 92,00

Cuarzo 20,873 26,657 36,571 39,495 42482 4583 50,18 50,65 55,367 5727 68,30 80,50
54,92 59,90

Alimina alfa 13,00 21,00 25,5 35 37,5 43,7 52,5

Aluminio 9,00 39,00 78,00

Metacaolinita 12,40 20,10 24,90 36 38,60 45,5 51,10 545 55,1 59,95 62,30

Caolinita 20,79; 26,56 45,79

Mullita 12,39 1647 20,36 2494 2621 30,99 335 35 41 49 61 64,5

Ilmenita 23,8 32,5 41 48 53 57 64

Esmectita 6,00 12,11 18,13 20 2437 30,5 34,5 62

Hematita 33,16 3570 61,74 62,74 64,18 75,28

Feldespato 8,79 27,95

Cristobalita 21,89 38,98

Cristobalita Cubico 21,69 35,77 56.27

Nitruro de Titanio 37,00 42,50 47 62,00 74,00

lita 8,83 17,65 26,66 29,87 32,94 4518 61,11

Hidroxiapatita 25879 31,774 32,197 32,902 34,05 46,71 4947

Calcita 39,8 33 36
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ANEXO G

DIFRACTOGRAMA DEL RESIDUO ROJIZO DEJADO POR EL CARBON
SUPERACTIVADO CALCINADO A 1000°C.

CADIFFDATNI\RV-3416.RAW

=333

2-Theta - Scale

[tz 4D 1FF D AT 1MRU-34 A6 AR - Flle: AW=3415.AALY - Typ B2 ZTHTh kecked - Siarl: 10000 * - Erd : E0000 - Sep: 003" - Ekp me:0S £ - TEmp.: 257G (Room) - Time Sbx ed: 165 - 2The ba: 10000 *
Opemlens: Smoch 0450 | Badg round 10W,1.00 | mporl



FLUORESCENCIA DE RX DEL CARBON SUPERACTIVADO

Sample
Cperator

Group
Date

Measurement Cendition

¢ AS
Cuarment : with mylar film
)

powder_oxide
2017-11-02 14:31:56

ANEXO H

Instrument: EDX-8000

Atmosphere:

Air Collimator: 10(mm)

Sample Cup:Mylaz

Analyze G kv wA 1 Acqg. (keV) Anal. (keV!
Na Rh 15 260-Auzo ---- 0 - 20 0.84- 1.24
Mg Rh 15 260-Auto ---= 0 = 20 1.05- 1.45
Al Rh 15 260-Auto =--= 0 - 20 1.2%~ 1,69
Si Rh 15 260-Auto ---- 0 - 20 1.54- L.9%
K Rh 315 260-Auso ---- 0 - 20 3,11~ 3,51
ca Rh 15 260-Auto ---= 9 = 20 3.49- 13.8%
TS fh 50  33-Aute ---- 0 - 40  4.30- 4.70
Fa RN S0  33-Auto ---- 0 - 40  6.20- 6.80
2n fh 0  33-Auto ---- O - 40 8.42- 8,82
Bt Rh 50 33-Auto ---- 0 - §0 11.66-12.18
Ls Rh 15 2Z60-Auto ---- 0 - 20 ©C.00- 0.25

Qualitative Result

Time (sec)

Live=- 100
Live- 100
tive~ 100
Live- 100
Live- 100
Live- 100
Live- 100
Live~ 100
Live~ 100
Live- 100
Live- 100

o7 i)

Element: Ca, Cu, Al, Si, S8 , Rh, Az, ¥ , Ti, Cr, Mn, Fs, In, BB, Sr, NV
i, Ir, Au, As, ¥ , Zr, Az, Nb, Ag, Ba

Peak List
Thannel Line keV Net Int. (cps/uA)
Na Cala 0.3 0.0214 =
Cula 0.95% 0.0z¢68
——— 1,23 0.0302
AlKa 1.49 1.8722
SiKs 1.74 13,1214
CaXsESC 1,97 0.1538
Mg Cala 0.38 0.0214
Cula 0.95% 0.0266
—— 1.23 0.0302
AlKs 1.49 1.8722
Sika .74 13,1214
CaKaESC 1.97 0,1538
Al Cula 0.95 0.02g6
-—— 1.23 0.0302
AlKa 1.49 1.71%8 QF
SiKa 1.74 13,1214
CaKaESC 1.97 L1538
S Ka 2.31 0.9882
si Cula 0.95 0.026%
m——— 1.23 0.0302
Alka 1.4% 1.8722
Sixs 1.74 11.8636 o} 2
CaKaESCT 1.%7 0.i5%38
S Ka 2.3 0.9882
Rhia 2.70 2.1788
X S Ka 2.31 0.9882
RhLa 2.7 2.1788
RhLbl 2.84 1.28432
ArKa 2.96 2.2577
K Ka 3.4 7.63¢0 QF
K Kb 3.59 1.27257
CaKa 3.6% 20,2330
Ca¥o 4.02 3.0567
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Ca RhlLa 2.70 2.1788

AhLbl 2.83 1.2842

Arda 2,56 2.2577

K Ka 3.3 B.3975

X Kb 3.59 0.976€

Ca¥a 3,69 18,5681 QF

Cakb 4,02 3.0567

TiKa 4.51 5.1594
TS K Kb 3.58 2.7748

CaKa 3.70 53.7627

Ta¥d 4.02 8.2259

TiKa 4.52 20,3611 QF

Tikb 4.94 3.0249

VvV Ka 4.94 1.2857

V Kb 5.40 0.1800

CrKa S5.490 0.860%
Fe Vv Kb 5.40 0.1800

CrKa 5.40 0.8601

¥nKa s.90 6.9123

czKb .34 0.1290

Feka €.40 3%4.2861 {°) 2

MnKb 6.50 0.1426

FeXb 7.06 108.236€
Zn CuKa 8.04 §.1881

W La 8.38 1.9522

ZnXs 2.64 £€.8631 QF

Izla 9.2¢ 0.8243
Br FeKaSUM 12.8% 1,4987
Li Cata 0.38 0.0214
Quantitative Result
Analyte Result {3-sigma] Pro=.-Calc. Line Int. (cps/uR)
$102 63.435 ¢ | 0.342] Quan-FP SiFa 11.863&
Al203 31.078 % [ 0.430] Quan-fFP AlFa 1.7158
Fe203 2,032 % { 0.008] Quan-F?P Fera 594.2861
Cal 1.949 % { 0.008] Quan-FP CaKa 18,5681
K20 1.139 ¢ { 0.007] Quan-F? ¥ Xa 7.6360
TiO2 0.356 & { 0.004) Quan-EF Tika 20,3612
n0 0.010 & { 6.000] Quan-f¥F 2nKa

150
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ANEXO1

DIMENSIONES, VOLUMEN, PESO Y DENSIDAD GLOBAL DE LAS PROBETAS
CILINDRICAS EN VERDE.

Altura Diametro Volumen Peso Densidad

Muestra 3 global
mm mm cm g 3

(g/em?)
1RA1 7.19 25.40 3.64 8.95 2.46
1RA1 7.05 25.40 3.57 8.92 2.50
1RA1 7.07 25.40 3.58 9.17 2.56
Promedio 7.10 25.40 3.60 9.10 2.53
2RB1 6.78 25.40 3.44 8.91 2.59
2RB1 7.35 25.40 3.72 8.16 2.19
2RBI1 7.2 25.40 3.65 7.23 1.98
Promedio 7.11 25.40 3.60 8.10 2.25
3RCl1 7.4 25.40 3.75 8.15 2.17
3RCl1 6.71 25.40 3.40 7.95 2.34
3RC1 7.26 25.40 3.68 8.19 2.23
Promedio 7.12 25.40 3.61 8.10 2.24
4RA2 7.14 25.40 3.62 8.95 2.47
4RA2 6.85 25.40 3.47 8.95 2.58
4RA2 7.34 25.40 3.72 9.56 2.57
Promedio 7.11 25.40 3.60 9.15 2.54
5SRB2 6.89 25.40 3.49 8.87 2.54
SRB2 6.98 25.40 3.54 8.81 2.49
SRB2 7.45 25.40 3.77 7.21 1.91
Promedio 7.11 25.40 3.60 8.30 2.30
6RC2 6.92 25.40 3.51 8.19 2.34
6RC2 7.41 25.40 3.75 8.89 2.37
6RC2 6.99 25.40 3.54 7.2 2.03
Promedio 7.11 25.40 3.60 8.09 2.25
7RA3 6.87 25.40 3.48 8.95 2.57
7RA3 7.34 25.40 3.72 8.91 2.40
7TRA3 7.12 25.40 3.61 9.53 2.64
Promedio 7.11 25.40 3.60 9.13 2.53
8RB3 7.11 25.40 3.60 8.19 2.27
8RB3 7.11 25.40 3.60 8.51 2.36
8RB3 7.12 25.40 3.61 7.67 2.13
Promedio 7.11 25.40 3.60 8.12 2.25
9RC3 6.98 25.40 3.54 8.23 2.33
9RC3 7.23 25.40 3.66 8.19 2.24
9RC3 7.14 25.40 3.62 7.89 2.18

Promedio 7.12 25.40 3.61 8.10 2.25
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DIMENSIONES, VOLUMEN, PESO Y DENSIDAD GLOBAL DE LAS PROBETAS
RECTANGULARES EN VERDE.

Muestra Longitud Ancho Espesor V01un31en Peso Dglosll)(;i‘d
mm mm mm cm g 3
(g/em)
IRA1 31.00 15.00 7.41 3.45 7.14 2.07
IRA1 31.00 15.00 6.11 2.84 6.62 2.33
IRA1 31.00 15.00 6.16 2.86 6.11 2.13
Promedio 31.00 15.00 6.56 3.05 6.62 2.17
2RB1 31.00 15.00 6.75 3.14 6.47 2.06
2RB1 31.00 15.00 597 2.78 5.49 1.98
2RB1 31.00 15.00 6.84 3.18 6.40 2.01
Promedio 31.00 15.00 6.52 3.03 6.12 2.02
3RC1 31.00 15.00 6.78 3.15 6.24 1.98
3RC1 31.00 15.00 591 2.75 5.61 2.04
3RC1 31.00 15.00 6.80 3.16 6.21 1.96
Promedio 31.00 15.00 6.50 3.02 6.02 1.99
4RA2 31.00 15.00 6.98 3.25 6.98 2.15
4RA2 31.00 15.00 591 2.75 5.98 2.18
4RA2 31.00 15.00 6.91 3.21 6.94 2.16
Promedio 31.00 15.00 6.60 3.07 6.63 2.16
5RB2 31.00 15.00 6.83 3.18 6.59 2.07
5RB2 31.00 15.00 5.93 2.76 5.44 1.97
5RB2 31.00 15.00 6.84 3.18 6.49 2.04
Promedio 31.00 15.00 6.53 3.04 6.17 2.03
6RC2 31.00 15.00 6.81 3.17 6.21 1.96
6RC2 31.00 15.00 5.93 2.76 5.23 1.90
6RC2 31.00 15.00 6.78 3.15 6.79 2.15
Promedio 31.00 15.00 6.51 3.03 6.08 2.01
7RA3 31.00 15.00 6.83 3.18 6.91 2.18
7RA3 31.00 15.00 5.95 2.77 6.04 2.18
7RA3 31.00 15.00 6.84 3.18 6.94 2.18
Promedio 31.00 15.00 6.54 3.04 6.63 2.18
8RB3 31.00 15.00 6.73 3.13 6.48 2.07
8RB3 31.00 15.00 5.92 2.75 5.49 1.99
8RB3 31.00 15.00 6.81 3.17 6.41 2.02
Promedio 31.00 15.00 6.49 3.02 6.13 2.03
9RC3 31.00 15.00 6.41 2.98 5.96 2.00
9RC3 31.00 15.00 6.23 2.90 5.81 2.01
9RC3 31.00 15.00 6.81 3.17 5.01 1.58
Promedio 31.00 15.00 6.48 3.01 5.59 1.86
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ANEXO K

DIMENSIONES, VOLUMEN Y PESO DE LAS MUESTRAS RECTANGULARES
SINTERIZADAS.

Muestra Longitud Ancho Espesor Volunslen Peso D;f;::;ild
mm mm mm cm g 3

(g/em’)
IRAL1 32.00 11.00 6.75 2.38 7.31 3.08
IRAL1 32.00 11.00 591 2.08 7.23 3.48
IRAL1 32.00 11.00 6.85 2.41 7.51 3.11
Promedio 32.00 11.00 6.5 2.29 7.35 3.21
2RBl1 32.00 11.00 6.40 2.25 6.78 3.01
2RBI1 32.00 11.00 5.61 1.97 5.79 2.93
2RBI1 32.00 11.00 6.60 232 6.79 2.92
Promedio 32.00 11.00 6.20 2.18 6.45 2.96
3RC1 32.00 11.00 6.45 2.27 6.28 2.77
3RC1 32.00 11.00 5.63 1.98 5.63 2.84
3RC1 32.00 11.00 6.67 2.35 6.39 2.72
Promedio 32.00 11.00 6.25 2.20 6.10 2.77
4RA2 32.00 11.00 6.85 241 7.81 3.24
4RA2 32.00 11.00 6.04 2.13 8.31 3.91
4RA2 32.00 11.00 6.74 2.37 8.49 3.58
Promedio 32.00 11.00 6.54 2.30 8.20 3.56
5RB2 32.00 11.00 6.71 2.36 7.81 3.31
5RB2 32.00 11.00 6.20 2.18 7.87 3.61
5RB2 32.00 11.00 5.82 2.05 7.94 3.88
Promedio 32.00 11.00 6.24 2.20 7.87 3.58
6RC2 32.00 11.00 5.71 2.01 7.75 3.86
6RC2 33.50 12.50 5.03 2.11 591 2.81
6RC2 32.00 11.00 5.01 1.76 7.35 4.17
Promedio 32.50 11.50 6.25 2.34 7.00 3.00
7RA3 32.00 11.00 6.73 2.37 7.91 3.34
7RA3 32.00 11.00 5.89 2.07 8.57 4.13
7RA3 32.00 11.00 6.85 2.41 8.61 3.57
Promedio 32.00 11.00 6.49 2.28 8.36 3.66
8RB3 32.00 11.00 6.42 2.26 7.31 3.23
8RB3 32.00 11.00 5.86 2.06 6.37 3.09
8RB3 32.00 11.00 6.80 2.39 7.51 3.14
Promedio 32.00 11.00 6.35 2.24 7.06 3.16
9RC3 32.00 11.00 6.46 2.27 5.97 2.63
9RC3 32.00 11.00 5.90 2.08 5.84 2.81
9RC3 32.00 11.00 6.31 222 5.14 2.31

Promedio 32.00 11.00 6.22 2.19 5.65 2.58




154

ANEXO L

DIMENSIONES, VOLUMEN Y PESO DE LAS MUESTRAS CILINDRICAS
SINTERIZADAS.

Altura Diametro Volumen Peso Densidad

Muestra 3 global
mm mm cm g 3

(g/em’)

1RA1 7.49 22.87 3.08 9.85 3.20
1RA1 7.41 23.16 3.12 9.84 3.15
1RA1 7.89 22.86 3.24 9.81 3.03
Promedio 7.60 22.96 3.15 9.83 3.12
2RB1 7.21 22.38 2.84 9.14 3.22
2RB1 7.74 23.71 342 8.26 2.42
2RB1 7.91 22.61 3.18 8.35 2.63
Promedio 7.62 22.90 3.14 8.58 2.73
3RCl1 7.42 22.31 2.90 8.19 2.82
3RCl1 7.54 23.63 3.31 8.16 2.47
3RCl1 7.91 22.61 3.18 8.19 2.58
Promedio 7.62 22.85 3.12 8.18 2.62
4RA2 7.16 22.31 2.80 10.34 3.69
4RA2 8.51 22.61 3.42 10.94 3.20
4RA2 7.44 22.41 2.93 10.89 3.71
Promedio 7.70 22.44 3.05 10.72 3.52
5RB2 7.18 22.30 2.80 9.37 3.34
5RB2 8.02 22.50 3.19 9.64 3.02
5RB2 7.91 22.41 3.12 9.79 3.14
Promedio 7.70 22.40 3.03 9.6 3.16
6RC2 7.91 21.45 2.86 9.36 3.27
6RC2 7.59 22.19 2.94 9.11 3.10
6RC2 7.61 22.37 2.99 8.57 2.87
Promedio 7.70 22.00 2.93 9.01 3.08
7RA3 7.82 21.98 2.97 10.87 3.66
7RA3 7.56 23.59 3.30 10.83 3.28
7RA3 7.71 23.39 3.31 10.88 3.28
Promedio 7.70 22.99 3.20 10.86 3.40
S8RB3 7.61 21.96 2.88 9.19 3.19
S8RB3 8.21 23.37 3.52 9.17 2.60
S8RB3 7.28 23.34 3.11 8.79 2.82
Promedio 7.70 22.89 3.17 9.05 2.86
9RC3 7.12 21.95 2.69 8.11 3.01
9RC3 8.43 23.65 3.70 8.41 2.27
9RC3 7.31 23.34 3.13 8.71 2.78

Promedio  7.62 22.98 3.16 8.41 2.66
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ANEXOM

DIFERENCIA DE DIMENSION Y DE PESO DE LAS MUESTRAS RECTANGULARES, LUEGO
DE LA SINTERIZACION.

A Altura A Diametro A Volumen Contra,c c1.on A Peso
Muestra 3 Volumétrica
mm mm cm o,
(1]
1RA1 0.30 -2.53 -0.57 -15.55 0.90
1RA1 0.36 -2.24 -0.45 -12.61 0.92
1RA1 0.82 -2.54 -0.34 -9.61 0.64
Promedio 0.50 -2.44 -0.45 -12.58 0.73
2RB1 0.43 -3.02 -0.60 -17.44 0.23
2RB1 0.39 -1.69 -0.31 -8.24 0.10
2RB1 0.71 -2.79 -0.47 -12.95 1.12
Promedio 0.51 -2.50 -0.46 -12.89 0.48
3RC1 0.02 -3.09 -0.85 -22.64 0.04
3RC1 0.83 -1.77 -0.09 -2.75 0.21
3RC1 0.65 -2.79 -0.50 -13.67 0.00
Promedio 0.50 -2.55 -0.48 -13.43 0.08
4RA2 0.02 -3.09 -0.82 -22.63 1.39
4RA2 1.66 -2.79 -0.05 -1.56 1.99
4RA2 0.10 -2.99 -0.78 -21.10 1.33
Promedio 0.59 -2.96 -0.56 -15.47 1.57
SRB2 0.29 -3.10 -0.69 -19.68 0.50
SRB2 1.04 -2.90 -0.35 -9.84 0.83
SRB2 0.46 -2.99 -0.66 -17.35 2.58
Promedio 0.59 -3.00 -0.57 -15.73 1.30
6RC2 0.99 -3.95 -0.65 -18.48 1.17
6RC2 0.18 -3.21 -0.82 -21.82 0.22
6RC2 0.62 -3.03 -0.55 -15.56 1.37
Promedio 0.59 -3.40 -0.67 -18.72 0.92
TRA3 0.95 -3.42 -0.51 -14.76 1.92
TRA3 0.22 -1.81 -0.42 -11.16 1.92
TRA3 0.59 -2.01 -0.29 -8.17 1.35
Promedio 0.59 -2.41 -0.41 -11.28 1.73
8RB3 0.50 -3.44 -0.72 -20.00 1.00
8RB3 1.10 -2.03 -0.08 -2.25 0.66
8RB3 0.16 -2.06 -0.49 -13.67 1.12
Promedio 0.59 -2.51 -0.44 -12.09 0.93
9RC3 0.14 -3.45 -0.84 -23.82 0.12
9RC3 1.20 -1.75 0.04 -1.08 0.22
9RC3 0.17 -2.06 -0.49 -13.55 0.82

Promedio 0.50 -2.42 -0.45 -12.36 0.31
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ANEXO N

DIFERENCIA DE DIMENSION Y DE PESO DE LAS MUESTRAS CILINDRICAS, LUEGO DE
LA SINTERIZACION.

A Altura A Diametro A Volumen Contra,c CI.OH A Peso
Muestra 3 Volumétrica
mm mm cm %,
1RA1 0.30 -2.53 -0.57 -15.55 0.90
1RA1 0.36 -2.24 -0.45 -12.61 0.92
1RA1 0.82 -2.54 -0.34 -9.61 0.64
Promedio 0.50 -2.44 -0.45 -12.58 0.73
2RB1 0.43 -3.02 -0.60 -17.44 0.23
2RB1 0.39 -1.69 -0.31 -8.24 0.10
2RB1 0.71 -2.79 -0.47 -12.95 1.12
Promedio 0.51 -2.50 -0.46 -12.89 0.48
3RC1 0.02 -3.09 -0.85 -22.64 0.04
3RCl1 0.83 -1.77 -0.09 -2.75 0.21
3RCl1 0.65 -2.79 -0.50 -13.67 0.00
Promedio 0.50 -2.55 -0.48 -13.43 0.08
4RA2 0.02 -3.09 -0.82 -22.63 1.39
4RA2 1.66 -2.79 -0.05 -1.56 1.99
4RA2 0.10 -2.99 -0.78 -21.10 1.33
Promedio 0.59 -2.96 -0.56 -15.47 1.57
5RB2 0.29 -3.10 -0.69 -19.68 0.50
5RB2 1.04 -2.90 -0.35 -9.84 0.83
5RB2 0.46 -2.99 -0.66 -17.35 2.58
Promedio 0.59 -3.00 -0.57 -15.73 1.30
6RC2 0.99 -3.95 -0.65 -18.48 1.17
6RC2 0.18 -3.21 -0.82 -21.82 0.22
6RC2 0.62 -3.03 -0.55 -15.56 1.37
Promedio 0.59 -3.40 -0.67 -18.72 0.92
7RA3 0.95 -3.42 -0.51 -14.76 1.92
7RA3 0.22 -1.81 -0.42 -11.16 1.92
7RA3 0.59 -2.01 -0.29 -8.17 1.35
Promedio 0.59 -2.41 -0.41 -11.28 1.73
8RB3 0.50 -3.44 -0.72 -20.00 1.00
8RB3 1.10 -2.03 -0.08 -2.25 0.66
8RB3 0.16 -2.06 -0.49 -13.67 1.12
Promedio 0.59 -2.51 -0.44 -12.09 0.93
9RC3 0.14 -3.45 -0.84 -23.82 0.12
9RC3 1.20 -1.75 0.04 1.08 0.22
9RC3 0.17 -2.06 -0.49 -13.55 0.82
Promedio 0.50 -2.42 -0.45 -12.36 0.31

ANEXO N
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DENSIDAD DE LAS PIEZAS POROSAS, POROSIDAD TOTAL, POROSIDAD
INTERCONECTADA, DENSIDAD RELATIVA, PROMEDIO DE LAS 27 MUESTRAS
RECTANGULARES A LA TEMPERATURA DE SINTERIZACION DE 800, 1000,
1200°C.

Peso Densidad de Peso Peso
las piezas . Porosidad Porosidad Densidad
Muestra Seco (P), Saturadas Sumergido .
porosas total Interconectada relativa
g (g/cm3 ) (H)’ g (S)’ g
1RA1 3.66 3.23 3.68 2.62 39.32 1.89 0.72
1RA1 3.62 3.19 3.69 2.48 41.07 6.20 0.71
1RA1 3.76 3.19 4.03 2.86 41.07 23.40 0.71
Promedio 3.68 3.20 3.80 2.65 40.63 10.74 0.71
2RBl1 3.39 2.63 3.44 2.07 71.10 3.64 0.58
2RBl1 2.90 3.11 3.36 2.47 44.69 51.98 0.69
2RBl1 3.40 3.01 3.41 2.36 49.50 0.95 0.67
Promedio 3.23 2.92 3.40 2.30 54.11 15.71 0.65
3RC1 3.14 2.51 3.25 2.07 79.28 8.90 0.56
3RC1 2.82 2.64 3.40 2.42 70.45 59.49 0.59
3RC1 3.20 3.01 3.56 2.36 49.50 30.00 0.67
Promedio 3.05 2.72 3.40 2.28 65.44 31.15 0.60
4RA2 3.91 3.51 4.37 3.24 28.21 40.89 0.78
4RA2 4.16 3.64 4.37 3.26 23.63 19.28 0.81
4RA2 4.25 3.41 4.47 3.21 31.96 17.79 0.76
Promedio 4.10 3.52 4.40 3.23 27.84 25.68 0.78
5RB2 391 3.71 4.37 3.17 21.29 38.49 0.82
5RB2 3.94 3.63 4.22 3.13 23.97 26.15 0.81
SRB2 3.97 3.41 4.22 3.21 31.96 24.63 0.76
Promedio 3.94 3.58 4.27 3.17 25.70 30.15 0.80
6RC2 3.88 2.71 4.40 2.92 66.05 35.25 0.60
6RC2 2.96 2.77 3.82 2.63 62.45 72.69 0.62
6RC2 3.68 3.47 3.84 2.97 29.68 18.39 0.77
Promedio 3.50 2.98 4.02 2.84 51.01 43.71 0.66
7RA3 3.96 3.74 4.48 3.42 20.32 49.06 0.83
7RA3 4.29 3.71 4.32 3.30 21.29 3.41 0.82
7RA3 4.31 342 4.84 3.47 31.58 38.69 0.76
Promedio 4.18 3.62 4.54 3.39 24.31 31.40 0.80
8RB3 3.66 3.14 3.91 2.86 43.31 24.17 0.70
8RB3 3.19 3.11 3.91 2.76 44.69 63.04 0.69
8RB3 3.76 3.11 3.99 2.81 44.69 19.49 0.69
Promedio 3.53 3.12 3.94 2.81 44.23 35.75 0.69
9RC3 2.99 2.34 3.43 2.36 92.31 41.40 0.52
9RC3 2.92 2.15 3.41 2.28 109.30 43.17 0.48
9RC3 2.57 3.11 3.49 2.34 44.69 79.91 0.69
Promedio 2.83 2.53 3.44 2.32 77.87 55.14 0.56

ANEXO O
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DIFRACTOGRAMA DE LA SUPERFICIE DE LA MUESTRA 5RB2
(30% CSA., A 1000°C)
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DIFRACTOGRAMA DE LA SECCION TRANSVERSAL DE LA MUESTRA 5RB2 (30%
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GRAFICOS DE CARGA - DEFLEXION, DE LAS PROBETAS RECTANGULARES
SINTERIZADAS A 800, 1000, 1200°C, Y PORCENTAJE 10, 30, 50% DE CARBON
SUPERACTIVADO, SOMETIDAS A FLEXION.

Probeta: 7RA3 (1)

2000
Fuerza (N)

Fecha del UItimo ensayo:
0101-2014

1500 I~ Max
Parimetros del ensap
Seccion nominal 065 mm2
Longitid base <135 mm
Inicio de c3lculo 0.0 14
Final de c3lculo B0.0 ®

000
1000 Limite el3s8co 0.2 1

Dimensiones de |a probets

o Ipo ¢ probets Rectngular

500 TmerTado 127 i
€gundo lado B.55 mm
3Tgo 318 mm

Recorrido (mm)
T 1

0 / T T
0 0.2 0.4 0.6 0.8

[TREEN1S05525 UI0I201 [ Wedia
Fuerta manma (Fm) ] 152000 1S20.00
[Resistencia fenon (K1) |MP3  |[89.08 | 89.08 |
[Tefex carga manma (AAm) |SL. 33 533
[Fierza rotura (Frot) ] 152000 1520.00
IResistencia rotura (A |MP3  [89.08 | 59.08 |
Defer. rotirs (Aot R.  |549 533
(Defer, remanente R, [0.00 0.00
IF. Timite elastco  (Flim) ] 0.00 .00
Timite elasco (Rp) WP3  [0.00 000
[Defex. Lim. elashco (Aim) | WL, |0.00 T.00
[Fiodulo elashco (E) WPa 1564 153

Probeta: 7RA3 (2)



2000
Fuerza (N)
/{Ma‘x
1500 2\
1000
500
Recorrido (mm)

o 7

Fecha del Gitimo ensayo:

01012014

Parametros del ensayw
[Seccion nominal | 50.65  |[mm2 |
Longinid base 3 3 mm

Inicio dé Cc3Iculo 30.0 ®

Final dé C3Iculo 0.0 %
[Cimite elas co 0.2 %
Dimensiones de 13 prodets

Tipo de probeta Rectangular |
[Primer [3do 127 mm_ |
[Segundo 1ado 535 mm
(Targo 315 mm

0 0.2 0.4 0.6

UREEN S0S325 UI0120I3  [Wedin
(Fuerza manma (Fm) W 1500.00  |1600.00 |
[Resistencia fienon (RT) | MPa  |93.55 I3.55
[Defex. carga manma (AAm) |RLo  |5.28 523
Fuerza rotura (Frot) | MPa | 160000 | X
[Resistencia rotira (AL WP3  |95.55 T3.55

eflex rotira RL. 523 523
[Deflex. remanente R, |000 0.00
(7. Timite elashco  (Fhim) W .00 .00
[Cimite elas Hco (Rp) WPa  |0.00 0.00
Deflex Lim. Elastco (Aim) | NLe ; [000 |
[FAodulo Elas tco (E) WPs  |150 130

161



162

Probeta: 7RA3 (3)

2000
Fuerza (N)
Fecha del Ultimo ensay:
3 01012014
......................................................................................................... Fmdix
1500 Parimetros del ensap
Seccion nominal 3065 mmZ |
Longitud base k3 & mm
Inicio de_c3lculo S0.0 ]
“Final de calculo B0.0 %
1000 “Limite el3s9c0 0.7 ~
Dimensiones de 13 probets
500 Tipo de probets  [Rectangular |
Primer [ado 127 mm
"Segundo ado 535 mm
Targe 315 mm
Recorrido (mm)
0 / T T T T T ]
0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6
01012013

Tmite el3seo (Rp
Deder. Lim. elashico (Aim) |
TAodulo elas o (€] |
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Probeta: 8RB3 (4)

2000

Fuerza (N)

Fecha del Ultimo ensayo:
0101-2014

/ Parimetros del ensaw
1500

/f:/ ki Seccion nominal TUES
: Longitid base 3 3

[Thicio de_calculo 30.0
Final de c3lculo 0.0
Limite e1358Co 0.2

i

SERE

1000

Dimensiones de |3 probets

500

Recorrido (mm)
T 1

T T T

0.2 0.3 0.4 0.5 0.6

UI0I2013 | Wedia
1370.00 13T0.00 |
Bo.1r |s0.07 |
T35 | 435 |
1370.00 157000 |

T35




Probeta: 8RB3 (5)

2000

Fuerza (M)

1500

/@

1000

Recorrido (mm)
T |

T

Fecha del Ultimo ensay:
01012014

Parimetros del ensapw

[S&ccion nominal 30.65 mmZ |
[ Tongitid base 318 mm |
Inicio de calculo 0.0 ]
Final de calculo 500 »
[Timite el3sco 0.2 ]
Dimensiones de 1a probeta
[Tipo de probets  |Rectangular |
[Primer [ado 127 mm_ |
[Segundo 1ado 5.55 mm
|Grge 315 mm

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5
5325 UI0I0IE | Wedia
Uerza manma (Fm L ! i
#3515 enCia fenon WFP3 T5.02 7502
[Defex. carga manma (AAm) | %Lo 300 300
[Fuerza rovira (Frot) W 123000 | 1290.00 |
[Resistencia rotira (AQ) WP 7572 1572
Eflex. rovira (Aot) R 300 300
efler Temanen RG. [0.00 oo0 |
T Timite elastco  (Fhim) ) .00 .00
[Timite elasBco (Rp) 3 |0.00 000
(Defex Lim. el3shco (Aim) R:  |0.00 .00
[FAodulo el3sHco (E) GP3 153 155 |

Probeta: 8RB3 (6)
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Fecha dd limoersay:
01-01-2014

Pardmetros del ensano

Seccion nominal 5065 mm2
Longitudbase 318 mm
Inicio de calculo 300 b 4
[ Final de calculo 500 b4
Limite elastico 0.2 %

Dimensionesdela probets

Tipo de probeta Rectangular
[PrimerTado 127 mm
[Segundolado 5.35 mm
Targo 313 mm

2000
Fuerza(N)
1500
/ Fragx
1000
500
Recorrido (mm)
O T T 1
0.2 0.4 0.6
[ORE-ENTS0-3325 UI0 1201F [Wedia
Uerza manma (Fm) N 137000  |1370.00 |
esistencia flexon WFa | 80.17 B0.17
Deflex. caga maama(Aam) | %L, L] 23 |
|:uerza m_ﬁr_'i !Em! L) (137000 [1370.00 |
esistencia roira WP | 80.17 B0.17
Deflex. robaa (Arot) b4 L] .
Deflex. remanente %L, |0.00
[F- Timite elastico (Fim) N 0.00
Timite elastico (Rp) 3 g
Deflex. (im. dasbco(dim) | %L, i
Nodulo d35%ca (E) GFa  [1.57

Probeta: 9RC3 (7)
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2500 f
Fuerza (N) /
FMa'x Fecha dd Ultimoersay:
01-01-2014
2000
Pardmetros del enszno
Seccion nominal Z055 mm2
1500 [ongitudbaxe 318 mm
Tnicio de _calculo 300 X
Final de calculo 500 b4
Limite elastco 0.2 %
1000
Dimensiones dela probets
| :lpo de probeta [Rectangular
500 nimerlado 127 mm
Segundolado £.35 mm
[(3rgo 313 mm
Recorrido (mm)
O T T T 1
0 0.1 0.2 0.3 0.4
(IONE-ENTS0-3325 UI01201F  [Wediz
Uerza maXma (Fm) N 220000 220000 |
Resistencia fleson (K1) WPa  |129.1% 12318
Deflex. caga maama(aim)  [%lo  |2.95 235
Fuerza rohra (Frof N 2200.00 [2200.00 |
Resistencia rotura (A1) NFa  |123.16 12316
Deflex. robra (3roh) XL [235 735
Deflex. remanente %[, |0.00 0.00
F_ Timite elastco (Fim) N 0.00 0.00
Tmite elashco (Rp. NPz [0.00 0.00
Deflex. [im. dastco(alim) %, |0.00 0.00
Wodulo dastico (E) GFa 137 337

Probeta: 9RC3 (8)



Vi
2500 Fuerza (M) /
Fmax -
Fecha del Ultimo ensay:
0101-2014
2000
Parimetros del ensap
Seccion nominal 30.65 mm2
- Longitud base s15 mm
1500 TNICio de c3Iculo S0.0 X
[ Final de clculo 500 %
[ Timite €135 8Co 0.2 %
1000
Dimensiones de 13 prodeta
[Rectangular |
127 mm |
500 .95 mm
318 mm |
Recorrido (mm)
0 / T T ]
0 0.2 0.3 0.4
TREEN 305525 UI01013 [Media
(Fuerza manma (Fmy) | W | " 1
Resistencia flenon (K1) [TAF3 13582 15582
(Defex carga manma (AAm) | SLe .59 .55
[Fuerza rotura (Frot) N 225000 | 2250.00 |
(Resistencia rotira (AL 15552 15552
(Defex rotrs (Arot) R 359 .55
[DEfer remanente 000 .00
Timite elasico  (Fhim ; [To0 |
[Cimite elastco (kp) | [To0 |
[Deflex. Lim. elastco (Aim) | 1 [To0 |
Todulo elashico (E) GP3 T00 00

Probeta: 9RC3 (9)
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3000
Fuerza (N)
Fecha del GIimo ensayo:
2500 / FMa’x 0101-2014
A Parametros del ensap
2000
[Seccion nominal | 5065 [mm2 |
Longitug base 513 mm
Inicio de_calculo 30.0 X
1500 Final de c3Iculo T0.0 %
Limite el3s8Co 0.2 11
1000
Dimensiones de I3 prodets
[Tipo de probeta  |Rectangular |
(Primer [3do 127 mm |
500 Segundo 13do T35 mm ]
(Cargo 315 mm
Recorrido (mm)
0 | / ] T 1 1
0 0.1 0.3 0.4 0.5
TREEN 505525 OI0T018 [Wedia
Fuerza manma (Fm) W | 233000 [2430.00 |
[Resistencia fenon (K1) WPa | 13252 13257
(Teflex carga manma (AAm) Ro | 5.52 552
Uerta ro o ] 235000 | 2430.00 |
(Resistencia rotra (AL WPa | 13252 13752
(Deflex rotira (AoT) R, 352 352
(Deflex remanente R, |0.00 0.00
[F. imite elasco  (Fhim) L .00 000
[Cimite elastico (Rp) | WPa |0.00 000
[Tefex Lim. elastco (Aim) | WL |0.00 0.00
(FAodulo elas 6co (E) 3 | 4.0 T04

ANEXO R
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GRAFICOS DE CARGA - DEFORMACION, DE LAS PROBETAS CILiNDRICAS
SINTERIZADAS A 800, 1000, 1200°C, Y PORCENTAJE 10, 30, 50% DE CARBON
SUPERACTIVADO, SOMETIDAS A COMPRESION.

Probeta: 7CA3 (10)

3500 /

Fuerza (N)

3000 Fnax Fecha del Gltimo ensayo:
ey 01012014

Parametros del ensap

2500
/ \\ Seccion nominal L mm2
2000 Longitid base T11 mm

Inicio de Cc3lculo 0.0 14
Final de calculo 60.0 k]
1500 / Limite &l3stco 0.2 %
1000 Dimensiones de I3 prodeta
[Tipo de probets [Cindncas
(Diame o 235 mm
500 ((3rgo Ti1 mm
mm
Recorrido (mm)
O 1 ]
0 0{5 1 19
[UREEN 3955 01012013 [Wedia
[Fuerza manma (Fm) ] S080.00 | ;
(Resistencia compresion (RC) | MPa 6002 T0.02
(D&, Carga manma [Afm) R.  |125% 1258
[Fuerza rotira (Frot) 2] 303000 |S030.00 |
(Resistencia roira (AT WP3  |B0.02 B0.02
(Deformacion rotura (Aot R, |1266 1256
Deformacion remanente Rl.  [0.00 0.00
[F_ Timi%e elastco  (Flim) W 0.00 0.00
(Timite elashco (Rp) WP3  [0.00 0.00
Def. Lim. elastco (Aim) K. |0.00 000
[TA0dulo elas6co (E) GFa R.1% T3

Probeta: 7CA3 (11)



3500
Fuerza (N) /FMa'x
3000 S Fecha del iltimo ensajo:
/ \ 0101-2014
2500 Parimetos del ensaj
/ \ Seccion hominal S mm2
2000 Longinid base TIT mm
(Thicio de calculo 0.0 L1
[ Final de calculo 500 14
1500 / Limite elastico [ »
1000 Dimensiones de I3 probeta
[Tipo d¢ probeta Tilindncas
Diameto 5 mm
500 ((3rgo LSS} mm |
mm
Recorrido (mm)
0 ,! T 1
0 0.5 1 1.5
[UREERII5T [ OT0I2013 [Wedia
€315 TENCIa COMprEsion (R 3 ] ;
(Def. carga manma (Am) | WLo | 11.25 1125
[Fuerza rotira (Frot) ] 319000 [3190.00 |
(Resistencia rotura (A | MP3 ; ;
Deformacion rotira (Aot e |I138 s
[Deformacion remanente R [0.00 oo |
—Timite elasnco  (Flim ] 0.00 .00
[Cimite elas 9co (Rp) TWP3  |0.00 T.00
&, Lim. elasnco (Aim R, [0.00 X
[F36dulo €135 5o (E) GP3  |5.50 B0

Probeta: 7CA3 (12)
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Fecha del Uitimo ensay:
01012014

Parametros del ensay

Seccion nominal 1524 mm2
Longinid base 711 mm

[ TAICIo de calculo 0.0 %
Final de calculo 0.0 k1
Limite el3stico 0.2 b1
Dimensiones de I3 prodets

[Tipo de probeta Cilindncas

[Diame o L %1 mm

(Cargo Ti1 mm

mm

3000 f
Fuerza (N) l F rsx
2500
2000 |
1500
1000
500
Recorrido (mm)
0 1 I I
0 0.5 1 15
[UREEN 3335 01012013 [Wedia
[Fuerta manma (Fm) W Z730.00 273000 |
Resistencia compresion (RC) | MPa  |S4.01 5301
&7, carga manma (Afm) R |5.43 43
[Fuerza rotura (Frot) N 2730.00 273000 |
[Resistencia rotura (AQ) WPa |S3.01 5301
Eformacion rotira (Aot R, [543 543
[Deformacion remanente | WLs  |0.00 T.00
[F. Timite elastco  (Fhm) .00 .00
[Cimite elastco (Rp) | MPa  |0.00 0.00
&f. Lim. elas 0eo (Aim R, |0.00 0.00
[Fiodulo elastco (E) . |GP3 |50 540

Probeta: 8CB3 (13)
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2500 I’
Fuerza (M) dx
r Fecha del UItimo ensay:
2014
2000 0101-20
/ Parametros del ensap
1500 SeCcion nominal 1523 mm2
| Tonginid base 711 mm
Inicio de c3lculo 30.0 L
Final de c3lculo 50.0 14
Limite elastco 0.2 %
1000
Dimensiones de |3 probets
500 [Tipo de probeta Cilindncas
(Diame o LR mm
((argo TiT mm
mm |
0 Recorrido (mm)
T ] ] T ]
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
[UREEN 3355 OI0I2013 [Media
[Fuerta manma (Fm) ] 2250, Y
[Resistencia compresion (RC) | MPa  |35.01 3501
&, Carga manma (Afm) Rl 03 705
Fuerza rotura (Frot) [N |2250.00  |2250.00 |
[Resistencia rotira (AT 3 |45.01 3501
Eformacion rotira (o) R, [T03 703
[Deformacion remanente | WLe  |0.00 T.00
[F. Timit: elastco  (Fhm) L 0.00 0.00
[Cimite elastco (Rp) | MPa|0.00 0.00
D& Lim. elasico (Aim) | ®L,  |0.00 0.00
[FAodulo elastco (E) GPa  |5.40 540

Probeta: 8CB3 (14)
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3000
Fuerza (N)
Fecha del Uitimo ensayv:
2500 }—Fradx 01012014
[ Parametros del ensay
2000
SecCion nominal 1523 mmZ |
[Tongitid base 711 M
Inicio de calculo 30.0 %
1500 Final de calcalo B0.0 L]
Limite el3stico 0.2 4
1000
Dimensiones de |3 probeta
[Tipo de probets Cilindncas
500 Diametro L %1 mm
((argo Ti1 mm |
mm
Recorrido (mm)
0 T T 1
0 0.2 0.4 0.6
[UREEN 3355 OI0I 2013 [Wedia
Fuerza manma (Fm) | W | ; X
[Resistencia compresion (Rc) | MP3  |45.01 I5.01
&7, Carga manma [Afm) R |583 TEs
[Fuerza rotura (Froty [N [2450.00 | 2450.00 |
[Resistencia rotura (AT WPa 4501 3501
Eformacion roira (Aot R, [583 5565
[Deformacion remanente | WL, |0.00 0.00
F. limit el3s0co  (Flim) ) 0.00 0.00
Timite elas0co (Rp) WFa  |0.00 0.00
D&t Lim. el3shco (Am) R |0.00 0.00
Wodulo el3shco (E) [GP3 |5.59 559

Probeta: 8CB3 (15)
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/ Fecha dd Gltimoersay:
2500 01-01-2014
Fuerza (M) Max
Pardmetros del enszyo
2000
Seccion nominal LS mm2
Longitudbase ;-Ull mm
Inicio de calculo 0 %
1500 | Final de calculo 50.0 %
Limite elastico 0.2 b4
1000
Dimensionesdela probets
Tipo de prebeta Cilindncas
500 Diameto 245 mm
[(3rgo 711 mm
mm
Recorrido (mm)
O T , T T 1
0 0.2 0.4 0.6 0.8
[ONEEN 335 01012013 [Wedia
Fuerza maxma [Fm) N 2230.00 i
Resistencia compresion (Rc)  |WMPa |45.01 45.01
Def. carga maama(Aim) %o [6.33 B33
Fuerza rotua [Frof N 2250.00 !
Resistencia rotura (A1) WPz [¥5.01 L5
Deformacionrotura#rot) %Le 5.33 5.33
Deformacion remanente % |0.00 0.00
F. imite elastico (Flim) N 0.00 0.00
[imite elastico (Rp) WFa  [0.00 0.00
Def. Lim. elastco (Alim) X[, |0.00 0.00
Wodulo d3stico (E) GFa  |7.11 711

Probeta: 9CC3 (16)
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3500
Fuerza (N)
Fecha del U1timo ensay:
3000 Frndx 01012014
/-\ Parimetros del ensaym
2500
Seccion nominal 15723 mmZ |
[Tongitid base 711 M
2000 Tnicio de_calculo 300 %
| [Fival 3 catcalo T X
Limite el3stco 0.2 1
1500
Dimensiones de |3 prodets
1000 [Tipo de probets Tlndncas
Diametro L33 mm
j ((3rgo TiT mm
500 =
0 Recorrido (mm)
I I T 1 I
0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5
[OREEN 3355 OI0I0 13 [Wedia
(Fuerza manma (Fm) W 255000 | 2590.00 |
[Resistencia compresion (Rc) | WP |ST.02 ST.02
(D&, Carga manma (Am) Ro |22 227
Fuerza rovira (Frot) W 253000 |2530.00 |
[Resistencia rovura (A1) WFa  |57.02 ST.02
(Deformacion rovirs (Arot) RG22 27
Deformacion remanente R, |000 [ooo |
(F. Timite elastico  (Flim) 00 000
[Cimite elas8co (Rp) 3;{2.00 0.00
[DeF. Lim. elas 6co (Aim) . |0.00 000
[Wodulo elastco (€] |GPa 1551 1551

Probeta: 9CC3 (17)
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4000
Fuerza (N)
3500 Frrz Fecha del G18mo ensayo:
ax 01012014
3000 \ Parimetros del ensam
2500 Seccion nominal o3 mmZ |
l Longitid base TiT mm
Inicio de c3lculo 0.0 %
2000 (Final de calculo B0.0 L1
Limite el3stco 0.2 11
1500
Dimensiones de |3 prodets
1000 / [Tipo de probets Tilndncas
Diame o L33 mm |
(Cargo i1 mm
500 ‘ il
0 Recorrido (mm)
T T '
0 0.1 0.2 0.3
[UREEN 3355 UI0I20 13 [Wedia
Fuerza manma (Fm) W 335000 |5950.00 |
[Resistencia compresion (RC) | MPa  |66.02 56.02
[Defom. carga manma (Afm) | WLo  |2.51
Fuerza rotira (Frot) W 355000 |5950.00 |
(Resistencia rotira (A | MPa  |[66.02  [BB.OZ |
[Detormacion rotira (Aoh) | BLe  |2.51 251
(Deformacion remanente R, |0.00 .00
(F. Timit elasico  (Fhim) W 0,00 0,00
(Cimite elastco (Rp) | MPa_[0.00 0.00
(D7, Lim. elashico (Aim) R |0.00 000
[Fi0dulo elastico (E) | GPa | 2547 2337

Probeta: 9CC3 (18)



3500

Fuerza (N)

3000

| T

2500

2000

e/

1500

1000

500

Recorrido (mm)

0.2

[UREEN 35S

(31

Fuerza manma (Fm)
Resistencia compresion (RC)

0.3

0.4

1

0.5

Fecha del Uitimo ensayv:
01012014

Parametros del ensap

Seccion hominal 1324

mm2

[Tongitid base TIT

Inicio de calculo 30.0

[ Final de calculo 50.0

Limite elastico 02

Dimensiones de 13 probets

Tigo de probets TAINCTS

(Diameto L83

(Cargo TiT

Tefom. Cargs manma (&)

4.22

Fuerza rotira (Fro “

422

Resistencia rotura i:‘i

kil

07

oU.0Z

Teformacion oW (oY)

Fe
Fs

4.22

Deformacion remanente

5

422

F. Timite elashco  (Fim)
L C T ) I
Te7 Tim. ehshco (m] |

il
g

0.00

0.00

?o

[FIodulo elashco (E)

14.27

1427

ANEXO S
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VALORES DE PH, CONCENTRACION DE IONES DE CALCIO (Ca),
CONCENTRACION DE IONES DE FOSFORO (P), DE LAS MUESTRAS 50% DE CSA,
SINTERIZADAS A 1200°C, EN SOLUCION SATURADA DE CALCIO.

ANEXO T-1



MICROANALISIS EDAX DEL RECUBRIMIENTO DE HIDROXIAPATITA

EDAX TEAM
Auteur echevarrieta
Création : 21-Aug-18

Nom de I'Bchantillon  Espumas de Titanio708

Areal

kv 20 Grossissement: 2000 Angle démergence : 36.3 Terps d'acquisition(s): 30 Constante de temps(ps): 0.8 Résalution :(ev)

3.51k|
3126 C K TiK,
2.73k

2,34k

TiKp

Ca

Lsstm‘
1.56k]
117k Py
0784 Si

Al Fe
] | s
| | e ¥ T .

13 26

oo

5.2 65 78 91 104 1.7 130

Ko
Caky b
5

Lsec: 3000 Crts 0,000 keV Dét: Apolio X500 Dét Reso
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eZAF Résultats quantitatifs intelligents

% de % Intensite

Element masse atomigue  totale Error %

CK 12.23 0.3 41646  5.04

TiK 2178 6121 133245 G58
SiK 828 [ 24897 #55

PK 8.1 14.58 33255 383

ANEXO T-2
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Notes:

eZAF Résultats quantitatifs intelligents

Elément % de masse

ck 14.23

Yo Intensité
atomigque totale Errar %

25.81 g1.18 1117

g.82 1036.51 146

6.41 44 .46 4.51

7.38 3/492 TTB

1.02 558.24 16.3

EDAXTEAM

|

EDS Spot 2

Grossissement: ’ Angle d'émergence: 36.3

Tempsd'acquisition(s): 30

1351k

TiKa

TiKs

k. ng Kg

W7 2650 M = .

|00 13 26 19

52 63 8 91 104 1

Lsec: 3000 Cnts 0.000 keV Dét: Apolio X-SOD Dét

Reso

130

Constante det
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ANEXO U

DIFRACTOGRAMA DE LA MUESTRAS 9RC3, SUMERGIDAS EN SCS.
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