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Resumen

Las protesis modulares de cadera se implantan como articulaciones artificiales en el cuerpo humano
para reemplazar las articulaciones naturales fallidas. Durante su vida en servicio, las interfaces
modulares experimentan fendémenos tribologicos y de corrosiéon que conducen al desgaste y a la
formacion de peliculas superficiales compuestas de una mezcla de material metélico y oxidado,
como consecuencia del desgaste provocado por la friccion de los componentes de la protesis. Estos
factores provocan el deterioro o retiro de la prétesis de cadera, por lo que es relevante el estudio
sobre los mecanismos de degradacion de estos elementos en el cuerpo humano. En este trabajo
se estudiaron las propiedades fisicas, quimicas y biotribolégicas de protesis modulares de cadera
explantadas a base de aleaciones Ti6Al14V y Co28Cr6Mo, las cuales son cominmente usadas en
aleaciones ortopédicas debido a su alta resistencia a la corrosiéon, biocompatibilidad y propiedades
mecanicas. Se evaluaron propiedades fisicas como angulo de contacto, rugosidad, analisis metalo-
grafico, microdureza y médulo de Young; fluorescencia de rayos X (XFS) y difraccién de rayos X
(DRX) en el andlisis quimico, ensayos de desgaste para la caracterizaciéon biotriboldgica y resis-
tencia a la polarizacién (Rp) para estudiar la estabilidad quimica de los implantes en el cuerpo.
Los resultados obtenidos mostraron que las aleaciones Ti6Al4V y Co28Cr6Mo fueron fabricadas de
acuerdo con la norma ASTM F136 y ASTM F75, respectivamente. La aleacion Ti6Al4V presentd
una baja resistencia al desgaste, lo que dificulta su uso en aplicaciones biomédicas. Sin embargo,
la alta resistencia a la corrosion y biocompatibilidad que exhibi6 la aleacion en el presente estudio
corrobora que sea un candidato prometedor en las aplicaciones ortopédicas.

Palabras claves: Prétesis modular de cadera, Biocompatibilidad, Desgaste, Corrosion, SBF.







Capitulo

Introduccion

La cadera es una de las articulaciones que soporta mayor peso en el cuerpo humano tanto en
posturas estaticas como dindmicas. Existen diferentes patologias que pueden comprometer su fun-
cionalidad. En respuesta a esto, se realiza un procedimiento médico llamado artroplastia total de
cadera (THA), en el cual las prétesis modulares de cadera, comtinmente de aleaciones de titanio,
de cobalto o de acero inoxidable, se implantan como articulaciones artificiales en el cuerpo humano
para reemplazar las articulaciones naturales fallidas. El reemplazo de la articulacion de la cadera
consiste en la sustitucién de la parte superior del fémur y el acetabulo y se requiere cuando las
fracturas o enfermedades dafian la articulacion natural. En general, este procedimiento quirtrgico
mejora la movilidad y alivia el dolor de los pacientes [1], [2]. A pesar de su amplio éxito, existe
una preocupacion por la relacion entre la presencia de implantes modulares de cadera y complica-
ciones de salud como la necrosis de los tejidos circundantes, la reaccion adversa del tejido y la alta
concentracion de iones metalicos en el cuerpo [2].

El estudio de la degradacion de los implantes modulares de cadera muestra que las interfaces modu-
lares experimentan fenémenos tribologicos y de corrosién que conducen al desgaste y la formacion
de peliculas superficiales compuestas de una mezcla de material metélico y oxidado [2], como con-
secuencia del desgaste provocado por la friccion de los componentes de la protesis, asociado con el
micromovimiento en la uniéon cabeza-cuello y cuello-vastago (prétesis de cadera bipolar) [2, 3] que a
su vez conlleva a la aparicion de metales en suero como indicador del inicio de desgaste en la prote-
sis. Esta liberacién de iones metalicos de las aleaciones Ti y Co-Cr, son motivo de preocupacion en
consideraciones de biocompatibilidad ya que pueden tener un posible efecto téxico en el paciente [4].

Estos factores mencionados provocan el deterioro o retiro de la protesis de cadera, por lo que es
relevante el estudio sobre los mecanismos de degradacién de estas aleaciones en el cuerpo humano.
Este trabajo pretende estudiar las propiedades fisicas, quimicas y biotribologicas de prétesis mo-
dulares de cadera que son explantadas de los pacientes a base de aleaciones de titanio y de cobalto,
especificamente Ti6Al4V y Co28Cr6Mo. El estudio se hard comparando la superficie nueva de la
protesis explantada de diferentes materiales, mediante pruebas para caracterizar las propiedades
fisicas, quimicas y biotribolégicas del implante, con el fin de determinar en qué medida se da el
deterioro en las protesis y de esta manera extender el campo de estudio de las protesis de cade-
ra explantadas a base de aleaciones de titanio y cobalto sobre los mecanismos tribolégicos y de
corrosion para contribuir a la disminucién de nuevas cirugias y consultas postoperatorias en los
pacientes, optimizando su vida 1til y evitando complicaciones al sistema de salud.




1.1. Objetivos

1.1. Objetivos

1.1.1. Objetivo General

Evaluar las propiedades fisicas, quimicas y biotribolégicas de protesis modulares de cadera explan-
tadas a base de aleaciones Ti6Al4V y Co28Cr6Mo.

1.1.2. Objetivos Especificos

» Determinar las propiedades fisicas (rugosidad, dngulo de contacto, microdureza, médulo de
Young y analisis metalografico) de prétesis modulares de cadera explantadas de Ti6Al4V y
Co28Cr6Mo.

= Evaluar la composiciéon quimica y fases cristalinas de prétesis modulares de cadera mediante
fluorescencia de rayos X y difraccion de rayos X, respectivamente.

» Analizar la estabilidad quimica mediante resistencia a la polarizacion de dichas protesis.

= Establecer el comportamiento biotribolégico de prétesis modulares de cadera explantadas
mediante deslizamiento lubricado con SBF simulando condiciones del implante en su vida en
servicio.
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2.1. Protesis modulares de cadera

Las protesis modulares de cadera se implantan como articulaciones artificiales en el cuerpo humano
para reemplazar las articulaciones naturales fallidas. En general, este procedimiento quirirgico me-
jora la movilidad y alivia el dolor de los pacientes. El reemplazo de la articulacién de la cadera
consiste en la sustitucién de la parte superior del fémur y el acetdbulo. El procedimiento médico
de reemplazo de articulacién se conoce como artroplastia total de cadera (THA) por sus siglas
en inglés y se requiere cuando las fracturas o enfermedades dafian la articulaciéon natural como se
muestra en la Figura 2.1 [2].

Acetabulo

Protesis

‘, \ de cadera \
Y Q

Cabeza
femoral

LN

Fémur

Articulacion enferma Artroplastia Total Je Cadera (THA)
Fig 2.1. Reemplazo de articulacién natural fallida, imagen adaptada [5].

Con el tiempo, se han desarrollado varios disefios y materiales de protesis modulares de cadera
para satisfacer los requisitos mecénicos, quimicos y biolégicos necesarios. Uno de los disefios mas
utilizados estd compuesto por dos componentes: el encaje acetabular y el implante monobloque.
Como se ilustra en la Figura 2.1, en un dispositivo monobloque, la cabeza, el cuello y el vastago
femorales son de una sola pieza [6].




2.1. Proétesis modulares de cadera

No obstante, un solo material no puede proporcionar la variedad de propiedades que se requiere
que un implante presente en cada posiciéon dada a lo largo de su longitud. Por ejemplo, mientras
que en la cabeza femoral la resistencia al desgaste es esencial, en el cuello y el vastago, se requiere
rigidez, elasticidad y biocompatibilidad. Por lo tanto, en los implantes monobloque se observan
fracturas en el cuello, relacionadas con la fatiga o desgaste en la cabeza femoral.

Para evitar fallas de protesis monobloque, se introdujo la modularidad alrededor de los anos 60.
Sin embargo, no fue hasta los anos 80 que su aplicacién gané impulso [7, 8]. El diseno modular
facilita la adaptacion de la prétesis segin los procedimientos de revision y anatomia del pacien-
te. Ademas, las propiedades de diferentes materiales podrian combinarse en una sola configuracion.

Hay dos tipos de modularidad. Uno donde la cabeza femoral se separa del vastago, conocido como
modelo unipolar, como se muestra en la Figura 2.2(b). Una segunda configuraciéon donde el cuello
se separa del tallo y se crea una segunda unién, este modelo se llama bipolar (ver Figura 2.2(c)).
Actualmente, el diseno principal utilizado es el modelo unipolar [7].

1Y)

a) Monobloque b) Unipolar ¢) Bipolar

Flg 2.2. Disenio de 1mplantes de articulacién de cadera.

A pesar de las ventajas, la modularidad puede causar varios problemas de salud relacionados con
los iones y particulas liberados de los materiales. Algunos ejemplos incluyen: reacciéon adversa del
tejido (ATR), reaccién cutanea, necrosis tisular y alto nivel de iones metdlicos en la sangre, entre
otros. En una revisién de la literatura, Esposito et al [7] encontraron que estos problemas de mo-
dularidad comenzaron a aumentar desde 2010, como consecuencia del incremento de las cirugias
de artroplastia con disenos modulares.

Las prétesis modulares de cadera funcionan en condiciones severas: i) carga variable que puede
alcanzar mas de tres veces el peso corporal [9]; ii) movimientos relativos de baja amplitud con
frecuencias variables; iii) contacto con fluidos sinoviales corrosivos y temperatura media de 37 °C
[10], [11]. Por lo tanto, la liberacién de particulas e iones esté relacionada con los mecanismos de
degradacion, que a su vez se rigen por varios factores, tales como: carga (peso), movimiento, fluidos
corporales en contacto con la articulacion artificial, disefio del implante y materiales.
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2.2. Materiales utilizados en implantes modulares de cadera

El desarrollo de implantes o prétesis ha tenido una gran innovacion en los ultimos tiempos espe-
cialmente en el desarrollo de sistemas modulares, con materiales de alta biocompatibilidad. Estos
materiales deben garantizar un rendimiento eficiente del implante de la articulacion de la cadera,
considerando las propiedades especificas del material: elasticidad, tensién de fluencia, fatiga, dure-
za, resistencia al desgaste, resistencia a la corrosion, biocompatibilidad y biofuncionalidad [12], [13].

Las aleaciones biomédicas utilizadas son principalmente aleaciones de titanio (Ti) y cobalto-cromo
(CoCr). La resistencia a la corrosién de estos metales pasivos radica en la formacién espontanea
de una capa de 6xido superficial cuando esté en contacto con el aire o el agua [14].

Los materiales ceramicos como la alimina (AlyO3) y la zirconia (ZrO;) se utilizan en las cabezas
femorales, debido a su resistencia al desgaste y su comportamiento no reactivo. Las piezas de cuello
y vastago femorales se fabrican con aleaciones de Ti, debido a su resistencia a la corrosiéon, alta
resistencia a la traccién (100 - 120 GPa) y biocompatibilidad [6], [15], [16]. Sin embargo, su resis-
tencia al desgaste limitada impide su uso en el contacto de la articulacién [17]. Por el contrario, las
aleaciones de cobalto-cromo (CoCr) se han utilizado ampliamente para producir cabezas femorales
debido a su resistencia al desgaste y las buenas propiedades mecanicas y resistencia a la corrosion.

Las aleaciones mas utilizadas para los implantes ortopédicos son las aleaciones de titanio (por
ejemplo, Ti6Al4V), las aleaciones de cobalto (por ejemplo, CoCrMo) y el acero inoxidable (por
ejemplo, 304, 316 y 316L). Se han utilizado debido a su biocompatibilidad, resistencia a la corrosién
y al desgaste, dureza, médulo eldstico y ductilidad [18]. Sin embargo, los movimientos corporales
complejos y las reacciones con fluidos humanos podrian conducir a la falla del implante y a la ciru-
gla de revision. Fractura, liberacién de iones y corrosion son algunos de los principales problemas
relacionados con la falla del implante [19].

2.2.1. Aleacion CoCrMo

La aleacién CoCrMo se ha utilizado ampliamente en implantes debido a su resistencia mecanica,
dureza, biocompatibilidad y alta resistencia a la corrosion y al desgaste. La resistencia a la corro-
sion relativamente alta de esta aleacién se debe a la formacion de la capa pasiva de CryO3 que
evita el flujo extenso de iones desde y hacia los implantes. La formacién de la capa de 6xido de
Cr en lugar de Co, que es el elemento principal en la aleacién, se debe a una mayor reactividad
de Cr, que tiene un potencial de reduccién estdndar més bajo de -0.74 V vs (Cr™ + 3e = Cr
) en comparacién con Co 0.28 V vs SHE (Co*? + 2e = Co) que hace que la formacién de una
capa de éxido de Cr sea més favorable [20]. Sin embargo, la capa pasiva no permanece intacta en
el ambiente corrosivo del cuerpo con el tiempo. Por lo tanto, el CoCrMo tiende a corroerse y se
liberan iones [21].

Las composiciones quimicas de todas las aleaciones biomédicas CoCrMo registradas en la Sociedad
Estadounidense para Pruebas y Materiales (ASTM) se muestran en la Tabla 2.1 [18].

Una de las principales caracteristicas de las aleaciones a base de cobalto es su excelente resistencia
al desgaste en comparacion con las aleaciones de titanio y acero inoxidable. Por lo tanto, se han
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utilizado principalmente como cabeza para implantes de cadera [18], [22].

A.STNI. Cr Mo Ni W Fe Ti C St P S | Mn | Co
Designation
CoCrMo(F75-92) | 27.0— | 5.0 —
Cast alloy 300 | 7.0 1 0.75 1 = 1035 L = = 1 b gy
Co-28Cr-6Mo 26.0— 1
(F799-96) Forgings | 30.0 70 (N <025 | 0.75 1 = | 035 1 o U Bal
Co-28Cr-
26.0— | 5.0— 1
6Mo(F1537-94) — | 0.75 0.35 1 — - 1
Wrought alloy 30.0 7.0 (N < 0.25) Bal.

Tabla 2.1. Composiciones quimicas ( % en peso) de la aleacién ASTM Co utilizada en
dispositivos biomédicos rediseniados [18]

Las aleaciones de cobalto-cromo se han estado trabajando cominmente en las aplicaciones de orto-
pedia, pero uno de los principales problemas de esta aleacion tiene que ver con su biocorrosion, ya
que hay una descarga importante de iones metalicos que tienen efectos indeseables en el paciente.
Los iones Ni y Co pueden causar respuestas alérgicas. En particular, el Ni es cancerigeno y causa
un problema de toxicidad en los sistemas a base de niquel cobalto, por lo cual es importante la
reduccion del contenido de Ni en las aleaciones CoCrMo [23]. El Co se clasifica en el grupo B2,
lo que significa que podria ser cancerigeno de acuerdo con la Agencia de investigacion sobre el
cancer (ARC). Por otro lado, el ion Cr (III) puede oxidarse a Cr (VI), que es una especie téxica y
cancerigena [10].

2.2.2. Aleacion Ti6Al4V

Las aleaciones que contienen de 4 a 6 % de estabilizadores 3, son llamadas aleaciones a + f.
Ejemplo de estas aleaciones son Ti6Al4V, Ti6AI6V2Sn, etc. Estas aleaciones pueden ser tratadas
térmicamente para desarrollar una variedad de microestructuras y propiedades mecanicas. A partir
de lo anterior la aleaciéon Ti6A14V puede presentar diferentes tipos de microestructuras tales como
laminar, equiaxial y martensitica. Ademas, los elementos aleantes como el caso del aluminio tiende
a estabilizar la fase o mientras que el vanadio estabiliza la fase g [24], [25].

La aleacion Ti6Al4V es ampliamente usada en implantes ortopédicos, debido a que presenta alta
resistencia mecanica, buena ductilidad y propiedades uniformes en el material. Ademas posee la
ventaja de tener una resistencia especifica (resistencia/densidad) que excede a la mayoria de los
materiales para implantes. No obstante, las aleaciones de titanio presentan una baja resistencia al
desgaste, lo que dificulta su uso en aplicaciones biomédicas cuando los materiales son sometidos
a friccion, por lo cual se han desarrollado una serie de tratamientos superficiales con el fin de
minimizar este efecto [25], [26].

Aunque la aleacion Ti6Al4V posee algunas caracteristicas positivas, investigaciones exhaustivas
han revelado que conducen a enfermedades duraderas como la osteomalacia, la enfermedad de Alz-
heimer y la neuropatia periférica debido a la liberaciéon de iones de aluminio y vanadio. Ademas,
ya sea en estado elemental u 6xidos (V205), el contenido de iones de vanadio también es téxico [27].
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La preocupacién médica con el titanio y sus aleaciones se debe a las posibles toxicidades reco-
nocidas relacionadas con los componentes de aleacién y las patologias identificadas causadas por
las particulas emitidas debido a la falla de la capa pasiva de éxido asociada con la degradacion
del implante metdlico [28]. Sin embargo, la adicién de elementos de aleacién como Nb mejora la
pasivacién mediante el desarrollo de pentéxido rico en Nb, el cual conduce a una mayor resistencia
a la corrosién en el cuerpo humano [29].

De acuerdo con la norma ASTM F136-13, la composicién quimica de la aleacion biomédica Ti6A14V
registrada se muestran en la Tabla 2.2 [30].

Elemento Composicién (% peso)

Nitrogeno, max 0.05
Carbono, méax 0.08
Hidrégeno, max 0.012
Hierro, méax 0.25
Oxigeno, max 0.13

Aluminio 5.5 —6.5

Vanadio 3.5—45

Titanio Balance

Tabla 2.2. Composiciéon quimica de la aleacién Ti6AI4V .

2.3. Biotribologia

A principios de la década de los setenta surgi6 el término biotribologia, definido como una rama
de la tribologia enfocada a estudiar los fenémenos de friccion, lubricacion y desgaste presente en
sistemas biolégicos. La biotribologia ofrece un desafiante campo de investigacion multidisciplinario,
en el cual se incluyen disciplinas como la ortopedia, la biomecéanica, la ciencia de materiales y la
tribologia [31].

El ejemplo mejor conocido de este tema son los numerosos estudios de lubricacién sinovial na-
tural en articulaciones humanas, ademas del diseno, la fabricacion y el desempeno tribologico de
las protesis de cadera, en el cual es interesante entender el comportamiento de las articulaciones
naturales y reemplazos artificiales, donde, los principios tribolégicos combinados con bioldgicos
y clinicos (tipo de paciente y de cirugia) juegan un papel importante para entender la unién
implante-cuerpo. Ademas se han hecho estudios de modelamiento tedrico tanto de la lubricacion
como del desgaste que pueden ayudar al desarrollo de implantes, en especial los de cadera, con el
fin de tener mayores prestaciones y una vida 1util més larga. Por otro lado, estudiar y entender el
deterioro de los implantes nos pueden propiciar informacién sobre los mecanismos de falla y co-
mo el desgaste de las capas pueden causar reacciones negativas adversas debido a la generacion de
particulas de desgaste que se produce como parte de la corrosion que sufre el implante metélico [32].

Se ha encontrado que varios autores se han interesado en la realizacién de este tipo de ensayos en
diferentes materiales utilizados en implantes quirtrgicos, con el fin de entender el comportamiento
de éstos al estar en contacto con fluidos corporales en términos de desgaste, lubricaciéon y friccion.
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La mayoria de estos ensayos se han realizado en fluidos sinoviales principalmente a partir del suero
de bovino. Ademés, se han buscado fluidos artificiales como: SBF, solucién de Hank (HBSS) y
solucién salina (PBS), para realizar estos tipos de ensayos sin la necesidad de los fluidos sinoviales,
debido a su dificil obtencion y costo [32].

Las siguientes secciones se enfocaran en aspectos tribolégicos de las protesis de cadera, tales como:
rugosidad, friccion, lubricacién y desgaste.

2.3.1. Rugosidad

Todas las superficies son rugosas a escalas microscépicas. La rugosidad mas baja para una prétesis
de cadera se puede encontrar en los ceramicos, con irregularidades alrededor de 0.005 pm, mientras
que en protesis de cadera con superficies metalicas estas irregularidades se encuentran alrededor de
0.01 pm. El pardmetro méas comun para caracterizar la rugosidad de una superficie es la desviacién
media aritmética la cual se representa como Ra [33].

2.3.2. Friccion

La friccion se define como la resistencia al movimiento que es experimentada durante el desliza-
miento, cuando un cuerpo se mueve tangencialmente sobre otro con el cual esta en contacto. La
fuerza tangencial resistiva, la cual actiia en una direccién directamente opuesta a la direccién del
movimiento, es llamada fuerza de friccion.

Mateméaticamente se define fuerza de friccidén como:
F=uW (2.1)

Donde F es la Fuerza de friccién, W es la carga normal sobre el contacto y u es una constante
conocida como el coeficiente de friccién [34]. Cabe mencionar que el coeficiente de fricciéon depende
de la naturaleza de las superficies de contacto y de las variables del sistema como medio, tempe-
ratura, etc.

Por otra parte, las pruebas de friccion son un método muy eficaz para comparar disenos, materiales
y condiciones de implantes de cadera. La medicion del coeficiente de friccion puede ser utilizada
también como un método indirecto para determinar la lubricacién del sistema [33].

2.3.3. Lubricacion

El término lubricacion se refiere a la incorporacion de lubricante entre dos superficies de contacto
para controlar la friccion y el desgaste. En este caso, para llevar a cabo los ensayos biotribologicos
se empleard una solucién SBF (simulated body fluid) la cual simula los fluidos corporales a los que
estd expuesta la protesis.
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SBF (Simulated Body Fluid)

Es un fluido artificial con concentraciones de iones casi iguales a los del plasma sanguineo humano
que se mantiene en las mismas condiciones de pH y temperatura fisiolégica, ademas tiene la habi-
lidad de producir apatita (hidroxiapatita) al estar en contacto con la superficie de material por lo
cual es un método 1til para predecir la bioactividad 6sea in-vivo del material, no sélo cualitativa-
mente sino también cuantitativamente. Se ha utilizado esta habilidad como proceso biomimético
que permite la deposicion y formacion de la apatita sobre el titanio y sus aleaciones, dado que se
ha demostrado que los éxidos de titanio como la anatasa y el rutilo se adhieren quimicamente a
la hidroxiapatita, con el fin de mejorar las respuestas celulares y la osteointegracion debido a que
la apatita es quimicamente y cristalograficamente similar a los componentes inorganicos del tejido
dseo [32].

2.3.4. Desgaste

El desgaste se define como la pérdida o remocion progresiva de material de la superficie de un
cuerpo como resultado del movimiento relativo en dicha superficie. La importancia del desgaste
estd relacionada no solo con el deterioro de la funcién del componente, sino también con los
efectos adversos de las particulas de desgaste. Por ejemplo, las particulas de desgaste liberadas
de articulaciones artificiales han demostrado causar reacciones adversas en los tejidos, tales como
metalosis (oscurecimiento de los tejidos suaves debido a particulas metdlicas), ostedlisis y, por
consiguiente, desprendimiento del implante. Los estudios de desgaste se deben de enfocar tanto en
el volumen de desgaste como en las caracteristicas de las particulas de desgaste [33]. De acuerdo
al tipo de desgaste, este se puede clasificar de la siguiente manera:

Desgaste adhesivo

También conocido como desgaste por deslizamiento, el desgaste adhesivo se produce cuando dos
superficies se deslizan una contra otra bajo presiéon, Figura 2.3. En el area de contacto real entre
dos superficies, puede ocurrir la adhesion entre las asperezas y con el movimiento relativo entre
las superficies fracturar las partes adheridas formando fragmentos adheridos y/o transferidos a la
otra superficie, asi como desprenderse y formar particulas de desgaste [33], [34].

—
TN

Fig 2.3. Esquema representativo del desgaste adhesivo.

Desgaste abrasivo

El desgaste abrasivo se produce cuando las asperezas de una superficie dura, o particulas duras, se
deslizan sobre una superficie de igual o menor dureza causando deformacion plastica o removiendo
material. Se puede decir que existen dos tipos de desgaste abrasivo: desgaste abrasivo de dos y
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tres cuerpos, tal y como se muestra en la Figura 2.4. En la abrasién por dos cuerpos (Figura
2.4a), las asperezas de una superficie dura (o particulas duras) se deslizan sobre una superficie
de menor dureza. Lo anterior se puede ejemplificar con la acciéon del pulido de una superficie. En
la abrasién por tres cuerpos (Figura 2.4b), la superficie dura es un tercer cuerpo, generalmente
particulas pequenas de abrasivo atrapadas entre dos superficies, siendo dichas particulas abrasivas
lo suficientemente duras para desgastar una o ambas de las superficies de contacto.

Superficie dura

—_—
(a) Superficie suave
\
Particulas
abrasivas
!
(b) Superficie suave

Fig 2.4. Esquema representativo del desgaste abrasivo [33].

Desgaste por fatiga

Es el desprendimiento de material como resultado de variaciones de esfuerzos ciclicos. Surge por
concentracion de esfuerzos mayores a los que puede soportar el material. Este tipo de desgaste
incluye dislocaciones, formacion de cavidades y grietas. La fatiga superficial se puede observar
durante el rodamiento o deslizamiento ciclico de dos superficies. Los ciclos continuos de carga y
descarga a los que se encuentran expuestos los materiales pueden inducir la formacion de grietas
superficiales, con lo cual, después de un niimero critico de ciclos (cientos, miles o incluso millones
de ciclos) dard como resultado el desprendimiento de fragmentos de material, dejando grandes
cavidades o picaduras en la superficie.

—>

=>

Fig 2.5. Esquema representativo del desgaste por fatiga.

Desgaste por erosion

Es la pérdida de material de una superficie sélida ocasionada por la corriente de un fluido el cual
contiene particulas solidas. Si no hay particulas presentes, la erosiéon también puede ocurrir, tal
como en la erosién por lluvia y la cavitacion. Este tipo de desgaste es comin en turbinas de gas,
tubos de escape y motores.

Desgaste por corrosién

Es el proceso en el cual se presentan reacciones quimicas o electroquimicas con el ambiente, prin-
cipalmente con la humedad, formando una capa de 6xido en la superficie del material, seguido de
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la eliminacion por abrasion, fatiga o erosiéon de dicha capa, tal como se muestra en la Figura 2.6
[33].

— =

Y

Fig 2.6. Esquema representativo del desgaste por corrosion.

Desgaste por impacto

El desgaste por impacto comprende dos amplios tipos de fendmenos de desgaste: el erosivo (particu-
las al azar) y el percusivo (impactos repetidos en un punto). La erosién puede ocurrir por chorros y
flujos de particulas sélidas pequenas transportadas por un fluido, en general aire o agua, o también
por gotas liquidas. La percusion ocurre por impactos repetidos de cuerpos sélidos de tamano mayor.

La Figura 2.7 muestra el mecanismo de erosion causado por el choque de particulas solidas. Esto
es una forma de abrasion, que generalmente se trata diferente porque la presién del contacto crece
con la energia cinética del flujo de particulas en un chorro de aire o liquido cuando encuentra la
superficie. La velocidad de las particulas, el angulo de impacto y el tamafio medio de las particulas
de abrasivo dan una medida de la energia cinética de las particulas que chocan. Como en el caso del
desgaste abrasivo, el desgaste erosivo ocurre por deformacion plastica y fractura fragil, dependiendo
del material que esté siendo erosionado y de los parametros de operacion.

Chorro de particulas abrasivas

Fig 2.7. Esquema representativo del desgaste por impacto.

Los materiales dictiles experimentan desgaste por deformacion plastica. En los materiales fragiles,
en cambio, el material es removido por la formacién e interseccion de grietas que se difunden
desde el punto de impacto de la particula erosionada. El desgaste por percusién se da por el
impacto repetitivo de un cuerpo sélido, (martilleo). En la mayoria de las aplicaciones préacticas de
maquinaria, el impacto esta asociado con deslizamiento ejerciendo fuerzas con componentes normal
y tangencial conocidas como impacto compuesto. El desgaste percusivo ocurre por mecanismos de
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desgaste hibridos los cuales combinan varios de los siguientes mecanismos: adhesivo, abrasivo,
fatiga superficial, fractura y desgaste triboquimico [34].

2.4. Corrosion en aleaciones biomédicas

La corrosion se define como el deterioro de la superficie de un metal en un ambiente agresivo, que se
lleva a cabo a través de reacciones quimicas o electroquimicas [35]. La degradacion de las protesis
modulares de cadera a base de aleaciones de titanio y de cobalto, se asocia principalmente a la
influencia del desgaste y de corrosion provocando el deterioro o retiro de los implantes ortopédicos,
como se menciond anteriormente. Los materiales ideales para sustituir la articulacion de cadera de-
ben tener entre otras cosas, buena resistencia a la corrosién. Las interacciones entre un biomaterial
y un medio biolégico estan dominadas por los eventos iniciales a nivel molecular y en la interfase,
de tal forma que son las propiedades superficiales del biomaterial las que son importantes [36].
Una vez dentro del cuerpo los metales comienzan a corroerse debido a las condiciones agresivas
del medio. Los mecanismos de corrosion en prétesis estan bien documentados [37], sin embargo el
efecto de los iones metalicos en los tejidos locales o en las funciones sistémicas atin no se conoce
a detalle. Por ejemplo, las aleaciones de titanio no son totalmente biocompatibles a largo plazo,
ya que el tejido circundante presenta una coloracién negra en presencia de estas aleaciones, lo que
implica que hay liberacion de atomos o formaciéon de compuestos que se adentran en las células
que rodean la proétesis; fenémeno que se conoce como titanizacion del tejido. El organismo busca
desechar todo este material liberado a través de diferentes vias, entre ellas, a través de los rifiones
que en un plazo de 15 a 18 afios se ven seriamente afectados por este proceso [38]. La liberacién
de iones depende de la velocidad de corrosion de la aleacion y de la solubilidad de los productos
de la corrosion.

La resistencia a la corrosion de las aleaciones de Ti y CoCr en condiciones ambientales es amplia-
mente aceptada. Sin embargo, varios trabajos han cuestionado la integridad de estas aleaciones
biomédicas en condiciones de biocorrosién debido a la interpretacién fenomenologica de las super-
ficies en los implantes de recuperacion. La resistencia a la corrosiéon de estas aleaciones depende
de la homogeneidad e integridad de su capa pasiva de éxido, que se forma tan pronto como el
material entra en contacto con el aire o el agua. En consecuencia, los mecanismos de degradacién
por corrosion tienen lugar si la pasividad se rompe y la corrosion se acelera cuando la repasivacion
no es posible [2].

De lo antes expuesto se deduce la importancia de caracterizar electroquimicamente las aleaciones
ortopédicas, en este caso en lo que corresponde a las de cadera, mediante resistencia a la polariza-
cién o polarizacion lineal, de tal forma que se determine la velocidad de corrosién de la aleacion
simulando el sistema biologico. A partir de dicha informacion se puede evaluar la biocompatibilidad
de estas aleaciones en funcion de sus propiedades electroquimicas.

2.4.1. Resistencia a la Polarizacion

La Resistencia a la Polarizacién (R,) o Polarizacién lineal es una técnica electroquimica que fue
descrita a finales de la década de los 50. Se trata de una técnica cuantitativa y no destructiva, que
permite la estimacién de la velocidad de corrosion instantdnea de un metal en un medio [39] y estd
basada en una relacién aproximadamente lineal (de ahi el nombre de método de polarizacién lineal,
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con el que también es conocido) entre la polarizacién aplicada y la respuesta en corriente, en el
entorno del potencial de corrosién, E.,... Con el paso del tiempo se han desarrollado herramientas
experimentales que son méas complejas que la Rp, aportan informacion mecanistica e implican el
uso de instrumentacion cara y sin embargo, no han conseguido desplazar a esta técnica de un lugar
importante en el ambito de la Ingenieria de Corrosién [40], [41].

Desde la década de los cincuenta, varios autores reportan haber encontrado cierta relacién entre
la pendiente AE/AI de una curva de polarizacién en el potencial de corrosién y la velocidad de
corrosion. En 1951, Bonhoeffer y Jena definieron esta pendiente como “resistencia de polarizacion”,
pero no fue sino hasta 1957 cuando Stern y Geary demostraron que existe una relaciéon lineal entre
el potencial y la corriente aplicada a potenciales poco alejados del potencial de corrosion [42]. En un
articulo publicado en Journal of Electrochemical Society en 1957 [43], Stern y Geary escribieron que
“...se deriva una ecuacion relacionando la pendiente de esta region con la velocidad de corrosion
y las pendientes de Tafel... (lo cual) es una nueva aproximacién experimental al estudio de la
electroquimica de los metales corroyéndose...”. La ecuaciéon desarrollada por Stern y Geary toma
el nombre de los investigadores y se presenta a continuacion:

icorr = B/R, (2.2)

B = (bub.)/[2.303(b, + b.)] (2.3)

Donde b, y b. son las pendientes de Tafel anddica y catddica, respectivamente. La ecuacion de Stern
y Geary (Ec. 2.2) establece la relacién entre la densidad de corriente de corrosion (i), €s decir, la
velocidad de corrosién, con la resistencia a la polarizacion. Esta ecuacién recuerda la conocida Ley
de Ohm, donde se establece que la diferencia de potencial entre dos puntos resulta en un flujo de
corriente limitado por la presencia de una resistencia. La constante B en la Ecuacion 2.3 sirve para
pasar de la proporcionalidad a la igualdad y presenta una relacién existente entre las pendientes
de Tafel. Queda claro a partir de esta relacién, que es indispensable que exista el comportamien-
to tafeliano en el sistema electroquimico, para que la ecuacion de Stern y Geary pueda ser aplicable.

Para determinar la velocidad de corrosién lo recomendable seria realizar Extrapolaciéon de Tafel
para determinar los valores de las pendientes anddica y catddica; en ocasiones basta saber que la
velocidad de corrosion estd aumentando en funcién del tiempo, por lo que seria suficiente conocer
el comportamiento de la R, contra el tiempo de manera que, al ser inversamente proporcionales,
sera muy facil determinar la variacion de i.yp..

Por otra parte, se ha dicho que la mayor parte de las pendientes de Tafel oscilan entre valores de
60 y 120 mV /década, de donde se ha optado por hacer una aproximacién suponiendo que ambas
pendientes tuvieran el segundo valor. Asi, se obtiene una B = 26 mV que puede emplearse con
reserva, ya que las pendientes del sistema bajo estudio no tienen por qué tener esos valores. En
cualquier caso, si se aplica este valor de constante B a un estudio, los valores de velocidad de corro-
sion seran comparables y éstos seran al menos del mismo orden de magnitud que si se emplearan
las pendientes de Tafel reales [41].
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En la propuesta de Polarizacién Lineal de Stern y Geary [43] se aclara que esta aproximacién es
valida solo bajo ciertas circunstancias claramente descritas . El desconocimiento de estas limita-
ciones ha llevado a algunas personas a declarar que se trata de una metodologia que no aporta
resultados coherentes y concordantes con las otras técnicas experimentales, cuando la realidad es
que se estd trabajando en condiciones muy alejadas de las ideales para que se cumpla el compor-
tamiento predicho por Stern y Geary.

Las condiciones bajo las cuales la ecuacion de Stern y Geary es vélida y, en consecuencia, puede
ser aplicada sin restriccion, son muy simples y pueden resumirse de la siguiente manera: son todas
las condiciones que limitan a la ecuacién de Butler-Volmer. La técnica electroquimica llamada
Resistencia a la Polarizacion es el resultado de la aproximacion de bajo campo a la ecuacion de
Butler-Volmer y por este motivo, se debe aplicar solamente cuando exista control activacional o
por transferencia de carga.

Los materiales que son susceptibles de ser evaluados mediante la aplicacion de la Polarizacion
Lineal deben estar en electrolitos conductores, es decir, que la resistividad de las soluciones no sea
alta, y deben encontrarse libres de peliculas resistivas, pues la Rp es una técnica inclusiva que glo-
baliza todas las contribuciones resistivas y no alcanza a discriminarlas. Si se trabaja con sistemas
altamente resistivos, se recomienda mejor que la R,, el uso de la Espectroscopia de Impedancia
Electroquimica [41].

Para realizar un estudio experimental de Resistencia a la polarizacién, lo mejor es acudir a la
norma ASTM G 59-91 “Practica estandar para realizar medidas de resistencia a la polarizacion
potenciodinamica”. El procedimiento se basa en que las curvas de polarizacion son practicamente
rectas en un pequeno entorno del potencial de corrosion y su pendiente esta relacionada con la
velocidad de corrosién. En la préactica se aplica una pequena polarizacion, AFE, de + 30 mV y
se mide la densidad de corriente resultante, AI, dando nombre al método el hecho de que las
dimensiones del cociente AE/AI sean las de una resistencia”. Lo anterior puede ser reforzado por
la Figura 2.8.
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Fig 2.8. Medicién de corrosién por polarizacion lineal [44].
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2.5. Degradacion de prétesis modulares de cadera

La degradacion de las protesis modulares de cadera se asocia principalmente a fenémenos biotri-
bolégicos y de biocorrosion provocado por la friccion de los componentes de la protesis, debido
al micromovimiento en la unién cabeza-cuello y cuello-vastago (protesis de cadera bipolar) que
conducen al desgaste y la formacion de peliculas superficiales compuestas de una mezcla de mate-
rial metalico y oxidado. Estos fenémenos provocan el deterioro o retiro de la prétesis de cadera,
ya que conlleva a la liberacion de iones metalicos en el cuerpo provenientes de las aleaciones con
las que cominmente son fabricadas, que pueden ser potencialmente toxicos en concentraciones
suficientemente altas en el organismo. Los problemas de salud que se pueden presentar con dicha
migracion de particulas metalicas serian reacciones adversas en los tejidos circundantes, reacciones
cutédneas, osteolisis, una posible necrosis tisular y altos niveles de iones metdalicos en sangre, que
derivarian en una toxicidad en el cuerpo [4], lo que se convierte en un motivo de preocupaciéon en
consideraciones de biocompatibilidad.

La modularidad es una gran ventaja en la prétesis, puesto que como se menciond anteriormente
cada parte tiene propiedades diferentes que llevan a un 6ptimo funcionamiento de la prétesis en
general. Sin embargo, esta modularidad presenta algunos factores que provocan el fracaso de apli-
caciéon o deterioro de la misma. Gkagkalis et al [45] informaron sobre productos de desgaste y de
corrosién en los conos de cuellos femorales explantados (Figura 2.9a). Los autores encontraron una
capa, como se muestra a la izquierda de la Figura 2.9a, en la unién femoral cuello-vastago, que es
una mezcla de 6xidos de titanio, cromo y cobalto. La degradacion se atribuy6 al contacto entre
las superficies de las dos partes modulares que permiten micromovimientos. La mayor proporcion
de Cr en la capa se explico por la tendencia del cromo a precipitar en pH neutro como el del
liquido sinovial. Las particulas de titanio encontradas en la superficie del cuello se atribuyeron a
la transferencia de masa desde el vastago femoral.

Este tipo de degradacion también se encontré en otro estudio independiente realizado por Huber
et al [46] donde se analizaron 11 explantes modulares de la articulacion de la cadera. Las cabezas y
vastagos femorales se fabricaron de aleaciones de CoCr y Ti6Al4V, respectivamente. En este caso,
se encontraron capas delgadas en la uniéon del cuello de la cabeza, en la superficie de ambas piezas
como se muestra en la Figura 2.9b. El andlisis quimico de un depdsito encontrado en la superficie
del munén o cuello conico reveld que la capa es una mezcla de éxidos de Cr y Ti. Ademas, los
productos de corrosion y las particulas metalicas, donde se detectaron Cr y Ti, se encontraron
ampliamente en el tejido que rodea las prétesis en 9 de 11 casos estudiados.

Esas capas, llamadas tribopeliculas, se han reportado en varios estudios de caso para parejas de
metal sobre metal en la unién cabeza/cuello femoral y con menos frecuencia en parejas de cera-
mica sobre metal. Esta tribopelicula actiia como un tercer cuerpo, que puede definirse como una
capa formada entre dos materiales en contacto bajo accién mecanica y quimica. Este tercer cuerpo
estd expuesto a tensiones mecanicas y reacciones quimicas de la misma manera que funcionan las
articulaciones. En consecuencia, las particulas metélicas y oxidadas que se encuentran en el tejido
circundante, asi como los iones metalicos que viajan a lo largo del cuerpo, se originan a partir del
material expulsado o liberado de estas tribopeliculas. Por lo tanto, comprender cémo se forman
estas tribopeliculas e identificar los principales factores que rigen sus propiedades son relevantes
para los problemas de degradacion de la articulacion de la cadera modular.
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Fig 2.9. Mecanismos de degradacién de las prétesis de cadera en la unién femoral del
cuello, imagen adaptada [45],[46].

Por otro lado, Joyce et al [47] estudiaron el desgaste de prétesis explantadas de cadera debido
a fractura temprana y por dolor inguinal, realizando medidas de redondez en las prétesis para
concluir que la protesis explantada por fractura temprana tenia menos niveles de redondez en
comparacion con la protesis explantada por dolor inguinal. Los resultados indicaron que el desgas-
te esta relacionado con los altos niveles de iones metalicos encontrados en los pacientes, y concluyen
enfatizando que es probable que el dolor inguinal se asocie con una reaccion adversa a los desechos
de desgaste metalico excesivo.

En un principio se penso que la degradacion del material en los implantes de articulaciones me-
talicas era unicamente mecanica, inducida por movimientos tribolégicos y cargas. Sin embargo,
estos dispositivos funcionan en un entorno biolégico y corrosivo. Se ha demostrado que la pérdida
de material se debe a procesos mucho mas complicados. Los materiales utilizados en implantes
quirurgicos, normalmente tienen una resistencia a la corrosion muy alta. Se debe a la pelicula
pasiva en la superficie del material, que actiia como una barrera para la liberacién de iones. Sin
embargo, esta pelicula puede danarse por el movimiento relativo sobre la superficie que resulta en
una aceleracion de los procesos de corrosion. La biotribocorrosion es el estudio para comprender
las interacciones entre los procesos de tribologia (desgaste mecanico) y electroquimico (corrosion)
en entornos biolégicos [48]. La corrosién por friccion en conos modulares en THA sigue siendo un
problema clinico, y se requiere una comprension sistematica de estos fenémenos multifactoriales.
Se podria producir micromovimiento en las interfaces permitiendo grietas mecanicas y corrosién
por contacto con la creacion de residuos de desgaste y también la concesion de iones metélicos. Las
consecuencias de los desechos de desgaste metélicos se informan adecuadamente en la literatura
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cientifica y conducen a fenémenos de transferencia de metales, efectos adversos en los tejidos y, en
algunos casos, ostedlisis, necrosis y falla inesperada de los implantes [49].

Las aleaciones de CoCrMo se han utilizado ampliamente en reemplazos de cadera de metal sobre
metal (MoM) debido a sus propiedades superiores de resistencia al desgaste y a la corrosién. Sin
embargo, los iones metalicos como Co™ y Cr*3, o incluso Cr*6 liberado de las prétesis de cadera
CoCrMo puede inducir la mortalidad apoptotica versus necrética de los macréfagos y danar los
tejidos circundantes. Simultdneamente, la ostedlisis inducida por los restos de desgaste puede ser
una causa de falla. Los restos de nano desgaste son méas activos que el material a granel, debido a su
pequenio tamano. Los estudios han demostrado que las nanoparticulas de CoCrMo pueden causar
danos en el ADN y los cromosomas, y que la presencia de iones metdlicos en los tejidos alrededor
de los implantes podria causar carcinogenicidad, hipersensibilidad, alergia, toxicidad local de los
tejidos, inflamacion y genotoxicidad [50]. Igualmente sucede con las aleaciones de Ti6A14V, debido
a que la migracion de estos elementos también es toxica, especialmente del vanadio.

En la revision de la literatura se concluye que la degradacion de los implantes metalicos en el cuerpo
no es deseable por dos razones principales: el proceso puede reducir la integridad estructural del
implante y la liberacién de productos de corrosion puede causar reacciones biologicas adversas.
Actualmente, hay pocos estudios de protesis de cadera recuperadas o explantadas, por lo que
este trabajo pretende aclarar y dar mas luz sobre los mecanismos tribolégicos y de corrosién
responsables de la degradacion del implante modular y de esta manera extender el campo de
estudio de las protesis de cadera explantadas a base de aleaciones de titanio y de cobalto para
contribuir a la disminucién de nuevas cirugias y consultas postoperatorias en los pacientes.
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3.1. Preparaciéon de muestras

Para el proyecto se contd con protesis modulares de cadera explantadas a base de aleaciones
de Ti6Al4V y de Co28Cr6Mo, las cuales estuvieron implantadas en los pacientes por 8 afos y
3 meses, respectivamente. Dichas protesis se cortaron dando lugar a superficies nuevas de las
mismas mediante una cortadora de hilo de molibdeno de 0.02 mm de espesor. Estas muestras
fueron pulidas mecanicamente y de forma progresiva con papel abrasivo SiC desde 400 hasta grado
2000, y posteriormente con pano empleando como abrasivo altmina 0.3 pum hasta acabado tipo
espejo, mediante la pulidora BUEHLER metaserv 2000. Luego, las muestras fueron sometidas a
un proceso de limpieza con etanol durante 15 min bajo agitacion ultrasénica empleando un equipo
BRANSON 3510, seguido de una remocién de los residuos remanentes con algodén impregnado de
etanol. Finalmente, las muestras se secaron con una corriente de aire.

3.2. Caracterizacion de las propiedades fisicas

3.2.1. Rugosidad

La rugosidad de las muestras se determind mediante perfilometria. El pardmetro medido fue la
rugosidad promedio Ra de las diferentes muestras utilizando un perfilometro BRUKER Dektak XT,
el cual trae incorporado un “software” que permite realizar medidas de rugosidad y de perfiles de
las superficies. El equipo se ajusté para realizar recorridos longitudinales de 1.5 mm a una velocidad
de 0.075 mm/s en la superficie de las muestras. Cada muestra se sometié a cinco mediciones con
el fin de obtener una rugosidad promedio.

3.2.2. Angulo de contacto

El dngulo de contacto de las muestras fue obtenido usando el método de la gota, mediante un
goniémetro Ramé Hart modelo 250 y empleando una gota de 2 ul. de SBF; la imagen de la gota
fue captada mediante un sistema de video y analizador de imagen acoplado al equipo, calculando
el angulo de contacto desde la forma de la gota. El angulo de contacto final, fue obtenido a partir
del promedio del angulo de la derecha y la izquierda de la gota y las curvas obtenidas en funcién
del tiempo de formacion de la gota.
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3.2.3. Microdureza

La microdureza de las prétesis se evalué usando un equipo Microhardness SHIMADZU HMV-G
20DT bajo la norma ASTM E384-17, empleando como carga 300 gF (2.942 N) y un tiempo de
duracion de la prueba de 15 segundos. Se tomaron medidas de microdureza Vickers y Knoop, esta
ultima con el fin de determinar el modulo de Young de las prétesis mediante la siguiente férmula:

—ax Hk
-9

Donde a es una constante (0.45), Hk es la microdureza Knoop [Pal, a’ y b’ son las longitudes de
la diagonal mayor y menor de la huella producida por la indentaciéon y a/b=7.11 [51].

E= (3.1)

3.2.4. Analisis metalografico

Después de obtener las muestras con acabado tipo espejo como se mencioné en la Secciéon 3.1, se
atacaron quimicamente las protesis utilizando reactivo Kroll’s para la aleacion Ti6Al4V durante 2
minutos; y una solucién de 10 mL de 4cido clorhidrico al 37 % y 0.5 mL de peréxido de hidrégeno
al 30 % para la aleaciéon Co28Cr6Mo durante 20 segundos.

Para la observacion de la microestructura se empleé un microscopio 6ptico Nikon Eclipse MA 100
a diferentes aumentos desde 5x hasta 100x.

3.3. Caracterizacién de las propiedades quimicas

3.3.1. Composiciéon quimica de las proétesis

La evaluacion de la composicién quimica de las muestras Ti6Al4V y Co28Cr6Mo fue desarrollada
por fluorescencia de rayos X. La informacién se registré en un equipo Thermo ARL Optim’X
WDXRF y el andlisis quimico semicuantitativo se realiz6 a través del software Uniquant.

3.3.2. Difraccién de rayos X

Las fases cristalinas de las aleaciones empleadas en el presente estudio se determinaron mediante
la técnica de difraccion de rayos X empleando un difractémetro Empyream PANalytical y usando
una fuente de radiaciéon de Cu Ka con un angulo de barrido de 260 = 20° — 100°.

3.4. Caracterizacion de las propiedades biotribolégicas

Las muestras fueron sometidas a pruebas biotribologicas en un tribémetro tipo esfera sobre disco
utilizando como medio solucién SBF (la composiciéon quimica se muestra en la Tabla 3.1) a una
temperatura de 37 °C durante todo el ensayo, con una carga normal de 10 N, usando como con-
tracuerpo una esfera de alimina (AlyOj3) sinterizada de 6 mm de didmetro, a una velocidad de 20
mm s~ !. El equipo se ajusté para obtener un radio de huella de 2 mm y cada prueba tuvo una
duracion hasta lograr 100 m de distancia recorrida.
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Previo a cada prueba biotribologica tanto las superficies de los implantes como los contracuerpos
fueron sometidos a limpieza con etanol mediante bano de ultrasonido (BRANSON 3510) durante
10 minutos, observados mediante microscopia 6ptica con el fin de determinar el estado superficial
de los cuerpos tribologicos y finalmente fueron pesados empleando una microbalanza Metter Toledo
UMX con una resoluciéon de 0.1 pg para determinar la pérdida de masa a lo largo de la prueba
biotriboldgica y con este valor poder calcular la tasa de desgaste de acuerdo a la férmula 3.2:

m

k= (3.2)

wl
Donde:

k es la tasa de desgaste en kg/Nm.

m es la masa perdida durante la respectiva prueba (kg).
w es la carga aplicada durante la prueba tribolégica (N).
1 es la distancia total deslizada en la prueba (m).

Los registros de friccién fueron extraidos del equipo para su analisis en funcién del tiempo, la
distancia o el nimero de ciclos que haya durado la prueba. También las huellas de desgaste sobre
los implantes fueron observadas mediante un microscopio estéreo (AMSCOPE SM-1TS-144S-10M)
con el fin de tener una idea sobre la homogeneidad a lo largo de la huella y cémo fue la apariencia
final de ésta sobre la superficie tribolégica. Adicionalmente, las huellas sobre las prétesis fueron
analizadas mediante SEM-EDS usando un microscopio JEOL JSM 6940 LV, operado a 20 kV y
equipado con una microsonda de rayos X-EDS (referencia INCA PentaFETx3 Oxford Instruments)
con el fin de identificar los mecanismos de desgaste que tuvieron lugar al final de la prueba.

La preparacién del SBF se realizé teniendo en cuenta la composicién quimica de la Tabla 3.1:

Reactivo Concentracién (g L)
Na(Cl 7.9946
KCl1 0.2236
K,HPO,.3H,0 0.2282
CaCly 0.2775
MgCl,.6H,0 0.3050
NaHCO3 0.3528
NaySOy 0.0701

Tabla 3.1. Composicién quimica de la solucién SBF.

3.5. Estabilidad quimica de las prétesis

El estudio de la estabilidad quimica de los implantes se realiz6 mediante las técnicas electroqui-
micas curvas de polarizacién y resistencia a la polarizacion, debido a que pueden usarse como
alternativa para inferir la respuesta de la velocidad de corrosién en el organismo ante el uso de
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aleaciones utilizadas en protesis.

Los ensayos electroquimicos se llevaron a cabo utilizando un potenciostato IM6-ZAHNER Elektrik,
controlado por un ordenador mediante su respectivo software “Thales XT IM6”. La celda electro-
quimica que se utilizé, es una celda de vidrio de capacidad de ~ 150 cm?® y consta de tres electrodos:
trabajo, referencia y contraelectrodo. Se empled como electrodo de trabajo aleaciones Ti6Al4V y
Co28Cr6Mo, las cuales se prepararon metalograficamente de acuerdo con el procedimiento descrito
en la Seccion 3.1, seguido de una limpieza en agua destilada bajo agitacién ultrasénica durante
10 minutos. El 4rea del electrodo de trabajo fue de 0.1590 cm?. El electrodo de referencia y con-
traelectrodo usado en todos los ensayos fue un electrodo de Ag/AgCl-3M de KCl y una lamina
de platino, respectivamente. Todos los ensayos electroquimicos se realizaron con inmersién de una
superficie de las muestras en una solucién que simula el fluido corporal (SBF) cuya composicién
quimica se muestra en la Tabla 3.1 a temperatura ambiente.

Se obtuvieron curvas de polarizaciéon potenciodindmicas de las muestras utilizadas, variando el
potencial y midiendo la densidad de corriente, (que es proporcional a la velocidad de corrosion)
alrededor del valor de potencial (I=0 A), a partir de los cuales se calcularon las resistencias a la
polarizacion (R,) de las prétesis. Los ensayos se realizaron con un potencial catédico de -600 mv y
un potencial anddico de 600 mV respecto al potencial de circuito abierto (OCP) y una velocidad
de barrido de 1.0 mV/s. De esta manera, las técnicas electroquimicas (curvas de polarizacién y
resistencia a la polarizacién) permiten estudiar el comportamiento electroquimico de las aleacio-
nes utilizadas en la fabricacién de prétesis de cadera , estableciendo la velocidad de corrosion y
registrando los potenciales de corrosiéon caracteristicos de cada sistema.

Para determinar la velocidad de corrosion de los biomateriales Ti6Al4V y Co28Cr6Mo, se realizd
la extrapolacion de las pendientes Tafel a partir de las curvas obtenidas y se utilizé la ecuacion de
Stern-Geary (ver Ecuacion 2.2), donde el coeficiente B esté relacionado con las pendientes de Tafel
anoédica (b,) y catddica (b.) como se puede ver en la Ecuaciéon 2.3. La densidad de corriente de
corrosion (1) se calculd con la interseccién de las pendientes Tafel de la zona anddica y catddica,
al igual que el potencial de corrosién (E,,,). La resistencia a la polarizacién (R,) se determiné en
funcién de la constante B y de la I.,... Asimismo, la velocidad de corrosién (Vey) se evalud en
términos de la densidad de corriente de corrosion (I.o), del peso equivalente (PE) y de la densidad
del material (p) de acuerdo con la norma ASTM G102-89, a través de la Ecuacién 3.3.

Icorr PE
chorr =K - (33)
P

En donde, el valor de la constante de proporcionalidad (K) es de 3.27 x 107® mm g/ pA cm ano
para obtener la velocidad de corrosién en milimetros por ano (mmy). Los valores y unidades de
cada parametro se pueden observar en la Tabla 3.2.

Aleacién Peso equivalente (g) Densidad (g/cm?)
Ti6Al4V 11.97 4.42
Co28Cr6Mo 24.25 8.40

Tabla 3.2. Parametros para determinar la velocidad de corrosion de las protesis.
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4.1. Caracterizacion de las propiedades fisicas

4.1.1. Rugosidad

La rugosidad promedio de las muestras (Ra) obtenidas mediante perfilometria para las aleaciones
Ti6Al4V y Co28Cr6Mo son 141.60 4+ 3.10 nm y 127.96 £ 7.00 nm, respectivamente. De acuerdo
con estos valores, la superficie nueva de la aleacién de titanio presenté una mayor rugosidad, lo cual
puede ayudar a una mejor osteointegracion de la protesis, ya que mejora la adherencia y respuesta
del hueso en contacto con el implante.

La rugosidad de la superficie es crucial para los biomateriales debido a que desempena un papel
importante en el desarrollo de una buena osteointegracion y fijaciéon biomecanica, y puede clasifi-
carse en tres grupos principales: macrorugosidad (100 micrones-milimetros), microrugosidad (100
nm-100 micrones) y nanorugosidad (<100 nm). Los distintos niveles de rugosidad tienen una in-
fluencia especifica en la respuesta celular [65]. La macrorugosidad estd directamente relacionada
con la geometria del implante y su efecto es mayormente mecénico, con conformaciones que refuer-
zan mecanicamente el anclaje del implante, pero que son demasiado grandes para ser reconocidas
por las células. Por otro lado, la microrugosidad maximiza el anclaje entre el hueso mineralizado
y la superficie del implante y la escala nanométrica juega un papel importante en la adsorcién de
proteinas y adhesion celular, entre otros factores [66].

Es importante desarrollar una rugosidad micrométrica del tamano de las células del hueso para
garantizar la mejor posible osteointegracion, anclaje y estabilidad del implante [67]. Esto se puede
lograr mediante el uso de tratamientos superficiales sobre los implantes (rafaga con arena, rafaga
con granalla ceramica, ataque acido, preoxidacion, etc.) y recubrimientos depositados por diferen-
tes técnicas con el fin de mejorar las interacciones bioldgicas.

4.1.2. Angulo de contacto

La medicion del angulo de contacto para las diferentes muestras arrojé un valor de 75.3 £+ 1.7°
para la aleacion Ti6Al4V mientras que para la aleacion Co28Cr6Mo este valor fue de 96.7 + 1.8°.
Dichos resultados indican que la mojabilidad de la aleaciéon Ti6Al4V es mayor comparada con la
de Co28Cr6Mo, por lo que la naturaleza de la aleacion de titanio es hidrofilica mientras que la del
cobalto es hidrofébica. Cuando una gota liquida es depositada sobre una superficie horizontal (ver
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Figura 4.1), la mojabilidad esta relacionada al comportamiento del dngulo de contacto entre la
linea tangente a la superficie del liquido y la superficie horizontal. Un angulo de contacto superior
a 90° caracteriza una superficie con poca mojabilidad (hidrofébica), cuando el dngulo de contacto
es menor de 90° caracteriza una superficie hidrofilica [52].

(a) Ti6Al4V

(b) Co28Cr6Mo

Fig 4.1. Forma de la gota antes de esparcirse sobre la prétesis.

La mojabilidad de un liquido en una superficie se determina mediante la energia superficial, que
depende de parametros fisicos, como la rugosidad, y pardmetros quimicos, como la composicion
de la superficie del sélido. El angulo de contacto en la superficie de un implante influye en el com-
portamiento celular en las primeras etapas de osteointegracion debido a la dindmica de absorcién
de las biomoléculas sobre la superficie. Varios estudios han demostrado que las superficies nanoru-
gosas y nanotubulares mejoran la adhesion y crecimiento de osteoblastos, asi como la segregacion
de colageno y la deposiciéon de calcio, si se compara con sus homoélogas con una rugosidad a escala
micrométrica [53]. De acuerdo con los resultados de rugosidad obtenidos en la Seccién 4.1.1, la
superficie de la aleaciéon Co28Cr6Mo presenté una menor rugosidad, caracteristica que mejora la
adherencia. Sin embargo, la mayor rugosidad de la aleacién Ti6Al4V mejora la respuesta del hueso
en contacto con el implante, puesto que presenta un area de contacto mayor que una superficie
lisa, dicha condicion aumenta el anclaje 6seo y refuerza el enclavamiento biomecanico del hueso
con el implante, al menos hasta cierto nivel de rugosidad.

4.1.3. Microdureza

Los resultados de microdureza Vickers, Knoop y modulo elastico de las aleaciones utilizadas en
este estudio se representan en la Tabla 4.1. Los materiales ideales para sustituir la articulacion de
cadera, deben presentar un bajo médulo de elasticidad para minimizar la reabsorcién del hueso
y una alta dureza para disminuir el desprendimiento de particulas producto del desgaste debido
a cargas ciclicas [36]. De acuerdo con lo anterior, la aleacién de titanio tuvo un menor médulo
de Young lo que permite que este material sea méas biocompatible comparado con la aleacién de
cobalto. Sin embargo, esta tltima posee una mayor dureza confiriéndole al material mayor resis-
tencia al desgaste frente a esfuerzos ciclicos.

Muestra HV HK E (GPa)
Ti6Al4V 303 £ 17 314 £4 84 £ 22
Co28Cr6Mo 376 £ 18 353 + 20 215 £ 18

Tabla 4.1. Valores de microdureza y médulo de Young para los distintos materiales.
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Baura reporté las propiedades mecanicas de los biomateriales ortopédicos presentes en este estudio,
para las cuales se tienen valores de microdureza y del médulo elastico de 310 HV y 300-400 HV
y de 116 GPa y 210-253 GPa para la aleaciones Ti6Al4V y Co28Cr6Mo, respectivamente [54]. La
diferencia de estos valores reportados con los obtenidos en la Tabla 4.1 se atribuye al tiempo de
permanencia de la protesis en el paciente, puesto que es notable la disminucion de las propiedades
mecanicas (microdureza y médulo eldstico) de la aleacion de titanio, la cual estuvo implantada
durante 8 anos mientras que la aleacion de cobalto solo lo estuvo por 3 meses, por lo que sus
propiedades permanecieron casi invariables y en el rango estipulado.

El procesamiento de la protesis es otra variable que influye en los valores de microdureza y del mo-
dulo elastico ademas del tiempo de servicio de la misma en el paciente, debido a que su fabricacién
afecta directamente la microestructura del material. Por ejemplo, la microestructura de la aleacién
CoCrMo fundida presenta una estructura dentritica, mientras que la aleacién CoCrMo procesada
por prensado en caliente presenta una estructura granular con tamanos de grano relativamente
mas pequeiios. Se ha pensado que esta diferencia en la microestructura también contribuye a la
diferencia en los valores de dureza entre la aleacién fundida y la aleacién procesada por prensado
en caliente (342 + 13 HV y 480 + 25 HV, respectivamente) [55]. También, la dureza del material
esta relacionada con las fases y los aleantes presentes. La aleacion Co28Cr6Mo contiene fases ricas
en Cr y Mo que también ayudan a aumentar la dureza, ya que pueden actuar como endurecedores
de solucion soélida que impiden el movimiento de dislocacion. Las fases HCP Co tienen menos
sistemas de deslizamiento en comparacion con la FCC Co, y con un menor nimero de sistemas
de deslizamiento, el movimiento de dislocacién es limitado y esto puede aumentar la dureza. Asi-
mismo, la dureza estd correlacionada con el contenido de carburo ya que son las fases mas duras
encontradas en la microestructura de un material. Aunque las aleaciones CoCrMo utilizadas en
aplicaciones ortopédicas por lo general son de bajo carbono, esta pequena proporcion de carburos
incrementa el valor de su dureza [56].

Por otra parte, un médulo relativamente més alto del implante en comparacion con el del hueso (&
10 a 40 GPa, o 1.5 a 6 x 10° psi) [57] siempre ha sido una preocupacién. Las experiencias a largo
plazo indican que la transferencia de carga insuficiente desde el implante artificial al hueso de re-
modelacién adyacente puede provocar la reabsorcion 6sea y el aflojamiento eventual del dispositivo
protésico [58]. Se ha visto que cuando se reduce la carga de traccién / compresién o el momento
de flexion al que esta expuesto el hueso vivo, se produce una disminucién del espesor del hueso,
pérdida de masa Osea y aumento de la osteoporosis. Esto se denomina efecto de proteccién contra
el estrés, causado por la diferencia en flexibilidad y rigidez, que depende en parte de la diferencia de
los médulos eldsticos entre el hueso natural y el material del implante [59]. Cualquier reduccién en
la rigidez del implante mediante el uso de un material de médulo inferior definitivamente mejoraria
la redistribucion del estrés a los tejidos 6seos adyacentes, minimizando asi la proteccién contra el
estrés y eventualmente prolongando la vida 1til del dispositivo.

4.1.4. Analisis metalografico

La revelacion de la microestructura para las diferentes protesis se observa en las Figuras 4.2 y 4.3.
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(a) 5x (b) 10x (c) 20x
Fig 4.2. Microestructura de la aleacién Co28Cr6Mo.

(b) 50x (c) 100x
Fig 4.3. Microestructura de la aleacién Ti6Al4V.

La Figura 4.2 muestra la microestructura de la aleacién Co28Cr6Mo. Se puede ver claramente un
aumento del tamano de grano y carburos intergranulares dispersados finamente en la matriz y otros
presentes en el limite de grano, ademas es notable la homogeneidad de los carburos precipitados,
debido a la disoluciéon de estos dentro de la matriz de cobalto. Asi, la microestructura consiste
principalmente en la fase .. y carburos no disueltos, los cuales son una combinacién de cobalto
(Co), cromo (Cr) o molibdeno (Mo) y carbono y se denotan como M,C,,, donde M es Co, Cr o
Mo.

Las aleaciones de CoCrMo desarrollan dos formas alotropicas, una estructura cristalografica hexa-
gonal compacta (HCP), que es estable a una temperatura inferior a 970 °C y una estructura ctbica
centrada en las caras (FCC), estable por encima de 970 °C. La adicién de aleantes como cromo
(Cr) y tungsteno (W) elevan la temperatura de transformacién de la estructura HCP a la FCC,
mientras que el molibdeno (Mo) aumenta el rango de solidificaciéon y produce granos més finos,
alterando la morfologia de los carburos [60]. Los elementos bésicos de dicha aleacién forman una
solucién sélida de hasta 65 % Co, por lo que las propiedades del material estan relacionadas con la
naturaleza cristalografica del cobalto, el efecto del fortalecimiento de la solucién sélida del cobalto
y el molibdeno, la formaciéon de carburos extremadamente duros y la resistencia a la corrosion
debida al cromo.

La microestructura obtenida experimentalmente se ve corroborada por varios autores [61], [62]
quienes determinaron que la composicion de los carburos son principalmente ricas en cromo y
molibdeno y que su microestructura cumple con la norma ASTM F75 para implantes ortopédicos.
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Por otro lado, la microestructura de la aleacion Ti6Al4V se muestra en la Figura 4.3. Se puede
apreciar que la aleaciéon Ti6Al4V posee una fase a contenida en una matriz £, donde las partes
oscuras pertenecen a la estructura [ y las partes claras corresponden a la estructura «. En la
Figura 4.3c se pueden observar algunos granos con forma alargada, debido a la deformacién a la
que se ve sometida el material en su proceso de fabricaciéon. También se ve una forma de grano
mas equiaxial y uniforme en toda la estructura.

La aleacion Ti6AI4V es una aleacion de tipo a-5. Si esta aleaciéon se calienta en la regresion a-(3,
se produce una microestructura formada por granos equiaxiales de fase a en una matriz de fa-
se [ como se mencioné anteriormente. Al enfriar lentamente, la fase § transforma a « con una
morfologia que se denomina “mill-annealed”, consistente en granos equiaxiales de fase a y pla-
cas de Widmanstatten de fase a rodeadas de fase § no transformada [63]. Una de las principales
caracteristicas de este tipo de aleaciones es que a temperatura ambiente poseen entre un 5 y un
40 % de fase 5. Si se compara la fase 8 con la fase a, lo que se observa es que 5 posee mucha
mas tenacidad. Sin embargo, la fase o es mds resistente [64], con lo cual es muy comin utilizar
las aleaciones que presentan ambas fases debido a la buena combinacién resultante de propiedades.

La microestructura de recepcién ha sido la correspondiente a la mill annealed totalmente recocida,
cumpliendo la norma ASTM F136-13 para el Ti6Al4V forjado para aplicaciones quirirgicas.

4.2. Caracterizacién de las propiedades quimicas

4.2.1. Composicién quimica de las proétesis

La composicion quimica de las protesis de cadera empleadas en el presente estudio se muestra en
las Tablas 4.2 y 4.3.

Elemento Composiciéon (% peso)
Cobalto (Co) 62.360
Cromo (Cr) 28.920
Molibdeno (Mo) 6.1800
Silicio (Si) 1.0200
Hierro (Fe) 0.5160
Niquel (Ni) 0.3090
Tungsteno (W) 0.2650
Manganeso (Mn) 0.2500
Azufre (S) 0.0589
Zinc (Zn) 0.0541
Fosforo(P) 0.0404
Titanio (Ti) 0.0081
Niobio (Nb) 0.0063
Vanadio (V) 0.0046

Tabla 4.2. Composiciéon quimica de la aleaciéon Co28Cr6Mo.
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4.2. Caracterizacién de las propiedades quimicas

La Tabla 4.2 muestra la composicion quimica de la aleacion Co28Cr6Mo segun la norma ASTM
F'75. Dicha aleacién tiene un contenido de cobalto de = 60 % en peso, hay aproximadamente 28 %
de cromo que forma una pelicula pasiva de éxido de cromo (CrsO3) que se crea espontaneamente
en la superficie del metal. Esto da una buena resistencia a la corrosiéon mediante la separacion del
metal en ambientes acuosos. El porcentaje de Molibdeno esté entre 5-7 % en peso, y se utiliza para
mejorar las propiedades mecanicas de la aleacion, ya que proporciona refuerzo a la solucion sélida
y buena resistencia a la corrosién localizada [68], [69].

Comunmente hay dos tipos de aleaciones CoCrMo utilizados para aplicaciones biomédicas, que
dependen del nivel de carbono anadido. Se pueden llamar “alto contenido de carbono” (usualmente
0.15 - 0.25% en peso) o “bajo contenido de carbono” (por lo general menos de 0,06 % en peso)
dependiendo de la cantidad afiadida en el proceso de colada. Adiciones de carbono entre 0.1 y 0.3 %
en peso se ha demostrado que favorecen la formaciéon de carburos que aumentan la resistencia al
desgaste. Estos carburos que se forman en la superficie de la aleaciéon son mucho mas duros que
la matriz de las aleaciones de modo que protegen la superficie del desgaste. El alto contenido de
carbono también puede favorecer la resistencia a la corrosién en condiciones de desgaste [69]. En
este estudio se desconoce el contenido de carbono presente en la aleacion Co28Cr6Mo. Sin embargo

se garantiza la presencia de este elemento en consideracion con los resultados obtenidos en la Figura
4.2.

Elemento Composicién (% peso)
Titanio (Ti) 90.780
Aluminio (Al) 4.7500

Vanadio (V) 1.0700

Hierro (Fe) 0.2880

Niquel (Ni) 0.0645

Fosforo(P) 0.0197

Zinc (Zn) 0.0188

Tabla 4.3. Composiciéon quimica de la aleacién Ti6Al4V.

La aleacion Ti6Al4V tiene una composicién quimica similar (ver Tabla 4.3) basada en la norma
ASTM F136. Los elementos aleantes del titanio producen endurecimiento por solucion sélida, y
hacen variar su temperatura de transformacion alotropica. El aluminio y otros elementos aleantes
de la fase a, incrementan la temperatura a la cual « se transforma en § y es uno de los principales
elementos estabilizadores de la fase a. Por otra parte, los elementos aleantes de la fase 5 como
el vanadio disminuye la temperatura de transformaciéon haciendo que la fase beta sea estable a
temperatura ambiente. Entre otros aleantes que estabilizan la fase 5 destacan el hierro y el niquel.
Las aleaciones de fase a presentan baja resistencia a la corrosién a temperatura ambiente, por
lo que su uso es limitado en aplicaciones biomédicas, mientras que las aleaciones [ presentan la
caracteristica de combinar moédulo de elasticidad bajo y alta resistencia a la corrosiéon. En con-
secuencia, las aleaciones a+[( presentan mejor composicion de cada fase y mejor respuesta a los
tratamientos térmicos [70].

El Ti6Al4V es la aleacion de titanio de uso mas comtn y su formulaciéon varia ligeramente segin
el estandar o el fabricante escogido. Se usa frecuentemente con una estructura mill-annealed, la
cual presenta una buena combinacion de resistencia, tenacidad, ductilidad y resistencia a la fatiga.
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Los elementos presentes en dicha aleacién le otorgan al material esta serie de propiedades, por
ejemplo, el titanio, es un metal de altas prestaciones, debido a su resistencia mecénica y propieda-
des anticorrosivas, por la formacién de éxidos (Ti — O) en la superficie, resguardandolo de danos
ambientales, quimicos y bioldgicos [71]. Por otro lado, el contenido de aluminio y de vanadio le
confiere a la aleaciéon biomédica mayor resistencia.

Es preciso destacar que el contenido de aluminio mostrado en la Tabla 4.3 se encuentra por debajo
del rango de composicion estipulado en la norma ASTM F136. El porcentaje de aluminio para la
aleacion Ti6Al4V estd entre 5.5 - 6.5 % en peso como se ilustra en la Tabla 2.2. No obstante, se
puede garantizar que la aleaciéon de estudio presenta los requerimientos de la norma ASTM F136
tomando en cuenta las propiedades obtenidas en los otros items de estudio.

4.2.2. Difraccion de rayos X

La Figura 4.4 muestra el espectro de difraccion de rayos X de la aleacion Ti6Al4V. En el difrac-
tograma se observa la presencia de las fases cristalinas a y [ de la aleacién. La fase o presenta
una estructura hexagonal compacta y se encuentra a angulos de 35.4°, 38.7°, 40.6°, 53.5°, 63.8°,
71.2°, 77.8°, 82.8° y 87.7° , mientras que la fase § presenta una estructura ctibica centrada en el
cuerpo y se encontr6 a 78.4° y 93.4°. La mayor intensidad de difraccion de la fase a se encontro a
40.6° y corresponde al plano (011). Como era previsible los picos de mayor intensidad son los que
corresponden a la fase mayoritaria que es la fase @« (HCP) aunque también aparecen picos menores
correspondientes a la fase § (BCC). Se deduce que la pequena porcién de vanadio no se reconoce
como fase dominante puesto que corresponde a un 4 % del total de la aleacién.
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Fig 4.4. Difractograma de la aleacion Ti6Al4V.
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La aleacién Ti6Al4V reveld picos de coincidencia a-Ti y picos menores de coincidencia -Ti. Esta
aleacién Ti-6A1-4V pertenece a la aleacion a+/3, donde el 6 % de Al es responsable de la estabili-
zacion de la fase o y el 4% de V para la fase 5. Un patréon DRX similar para la aleacion Ti6Al4V
se ha informado en el articulo [72]. De acuerdo con lo anteriormente expuesto, se confirma la es-
tructura bifasica de la aleacion de estudio.
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Fig 4.5. Difractograma de la aleacion Co28Cr6Mo.

El difractograma de la aleacion Co28Cr6Mo se muestra en la Figura 4.5. Como se puede ver, la
fase predominante es la v-Co, que se trata de una estructura de matriz de cobalto que cristaliza
en una red ctbica centrada en las caras (FCC). Esto tiene sentido puesto que a pesar de que el
cromo y el molibdeno favorecen la transformacién a la fase HCP del cobalto (e-Co), el nitrégeno
la reprime, estabilizando por tanto la fase v-FCC del mismo.

La fase v-Co revel6 dos picos de coincidencia a angulos de 43.8° y 50.9°, siendo el primero el pico
de mayor intensidad de la fase obtenido en el plano (111). De esta manera, la microestructura
obtenida consiste en la fase v-FCC correspondiente con la aleacion ASTM F75 fabricada mediante
el método de fundicion tradicional. El patrén de difraccién de la aleacion se ve corroborado por el
autor en su tesis de grado [73].

4.3. Caracterizaciéon de las propiedades biotribolégicas

La variacion del Coeficiente de friccién (u) de las muestras en funcién de la distancia recorrida se
muestra en la Figura 4.6. En ambos casos (Fig. 4.6(a) y 4.6(b)) después de un periodo de acople
entre las superficies triboldgicas, los valores de p se estabilizaron recién iniciado el ensayo. Los
valores de p promedio para las aleaciones Ti6Al4V y Co28Cr6Mo fueron aproximadamente 0.32 y
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0.28, respectivamente. Este resultado mostré que la aleacion de cobalto tiene una mayor resistencia
a la friccion comparada con la de titanio, lo cual se atribuye a su mayor dureza y a su propiedad
de alta resistencia al desgaste en las aplicaciones ortopédicas [54].
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Fig 4.6. Registro de coeficiente de friccién del ensayo de desgaste en SBF.

La tasa de desgaste y la rugosidad obtenidas para las protesis se presentan en la Tabla 4.4. Es
notable que la aleacién Co28Cr6Mo presentd una tasa de desgaste menor comparada con la alea-
ciéon Ti6Al4V. Este comportamiento podria explicarse debido a que el desgaste abrasivo que tuvo
lugar durante el ensayo fue menor, a causa de la menor diferencia de durezas entre el contracuerpo
(alimina) y la aleacion de cobalto; y al mejor comportamiento a la friccién, en consideracién con
la Figura 4.6. Debido a la ecuacién de Archard, la tasa de desgaste es inversamente proporcional
a la dureza del material de desgaste [74]. Por lo tanto, se puede considerar que la microestructura
y, por lo tanto, la dureza de las aleaciones de CoCrMo tuvieron una influencia importante en la
resistencia al desgaste.

Es importante resaltar que, aunque la diferencia entre las rugosidades de los materiales estudiados
no es significativa, se encontré que el p y la tasa de desgaste aumentaron con el incremento de Ra.
Este efecto se relaciona con la presencia de grandes y numerosos valles que estimulan el aumen-
to del desgaste cuando las superficies de dos materiales entran en contacto. La rugosidad en los
materiales de implante ha sido estudiada por varios autores quienes han encontrado que una baja
rugosidad minimiza el desgaste y disminuye el p en el par tribolégico [75].

La huella de desgaste correspondiente a la aleacién de titanio (Figura 4.7(a)) muestra la superficie
de la pista de desgaste con evidencias de desgaste abrasivo y por fatiga. En este caso, la pelicula
pasiva del titanio fue desprendida totalmente en la solucién salina (SBF'), produciendo particulas
abrasivas al final de la prueba. El anélisis EDS a la derecha de la Figura 4.7(a) presenta la com-
posicion elemental del punto 1 en el que se tienen elementos procedentes tanto de la soluciéon SBF
como de la muestra. Por otra parte, la Figura 4.7(b) evidencia la pista de desgaste de la aleacién
de cobalto en la que se puede observar una superficie mas uniforme y con menos desgaste abrasivo
al final del ensayo comparada con la superficie de la aleacién de titanio. El analisis EDS realizado
en el punto 2 evidencia la ausencia de elementos provenientes del SBF y muestra inicamente los
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elementos asociados con la composicion quimica de la protesis a base de cobalto.

., Tasa de desgaste .
Aleacién Rugosidad (nm
(kg/Nm) gosidad (nm)
Ti6A14V 1.7827F —094+1.6718F — 10 141.60 £ 3.10
Co28Cr6Mo 3.6505F —11+2.5742F —11 127.96 £+ 7.00

Tabla 4.4. Resultados de las propiedades biotriboldgicas de las protesis.
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Fig 4.7. Huellas de desgasfe observadas en el estereoscopio y andlisis SEM-EDS de la
pista de desgaste a) Ti6Al4V y b) Co28Cr6Mo.

Los mecanismos de desgaste que tuvieron lugar en la superficie de los materiales en contacto
lubricado con SBF se observan en la Figura 4.8. Los principales mecanismos de desgaste que se
presentan en la aleaciones estudiadas son desgaste abrasivo y por fatiga (ver Figura 4.8). El primero
es generado por la remocién de material debido al rayado u otra accion, generalmente ocasionado
por las duras asperezas de la superficie del contracuerpo o particulas libres duras que se deslizan
sobre la superficie mas blanda, en este caso la de los implantes en estudio. El desgaste por fatiga
se caracteriza por un crecimiento de grietas y desprendimiento de particulas de desgaste como
resultado de ciclos de carga y descarga sobre la superficie del implante. Este fenémeno ocurre so-
lamente para la aleacién de titanio como consecuencia del dano de la pelicula y que las particulas
de 6xido son transferidas al medio interfacial produciendo un desgaste abrasivo por tercer cuerpo,
con delaminacién de la pelicula como se puede observar en la Figura 4.8(a). Por el contrario, en
la Figura 4.8(b) se muestra el desgaste presentado en la aleacion de cobalto, el cual es inicamente
del tipo abrasivo, debido a la homogeneidad de la huella presentada en su superficie. Todos estos
fendmenos pueden estimular reacciones biolégicas con la consecuencia de un retiro anticipado de
las prétesis, ademés de la liberacion de particulas metélicas en el cuerpo que pueden llegar a tener
un efecto nocivo en el paciente.

34



Capitulo 4. Resultados y Analisis

La Tabla 4.5 presenta la tasa de desgaste del contracuerpo utilizado en el ensayo biotribolégico. Se
observa que la tasa de desgaste del contracuerpo empleado para la aleacién Ti6Al4V fue mayor al
final del ensayo, como consecuencia del desgaste abrasivo y por fatiga que tuvo lugar y por ende
de la liberacion de particulas abrasivas alrededor de la huella que actuaron a su vez como contra-
cuerpo durante la prueba biotribolégica. En la Figura 4.9 se aprecia el estado del contracuerpo
antes y después del ensayo biotribologico. Se evidencia desgaste adhesivo en la superficie del con-
tracuerpo utilizado para ambas aleaciones debido a la baja adhesién de la pelicula de 6xido en las
protesis (Ti-O y Cr-O), por lo que particulas de esta se desprenden y quedan atrapadas entre las
superficies en contacto generando desgaste abrasivo y adhesivo entre las mismas. Este mecanismo
de desgaste es mayor en el contracuerpo usado para la aleacién de titanio debido a la formacion de
6xidos de cardcter cerdmico segin el andlisis EDS de la Figura 4.7(a), ya que estas particulas de
6xido liberadas actuaron como terceros cuerpos durante la prueba biotribolégica produciendo un
mayor desgaste abrasivo al final del ensayo, por lo tanto se tiene un mayor niimero de particulas
adheridas a la superficie del contracuerpo y mayor tasa de desgaste para el mismo.
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Fig 4.8. Imagenes SEM de la pista de desgaste a) Ti6Al14V 100x y 2000x y b)
Co28Cr6Mo 100x y 2000x.

Tasa de desgaste
(kg/Nm)
Ti6Al4V 41206 —11+£1.7680F —11
Co28Cr6Mo 5.7008 ' —1245.2333 £ —12

Aleaciéon

Tabla 4.5. Tasa de desgaste del contracuerpo.
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(a) Contracuerpo inicial 10x (b) Ti6Al4V 5x (¢) Co28Cr6Mo 5x

Fig 4.9. Contracuerpo empleado durante el ensayo de desgaste a)Antes de la prueba
biotribolégica b) y ¢) Después del ensayo biotriboldgico para los distintos materiales.

A pesar de las atractivas propiedades que presentan las aleaciones de titanio en aplicaciones biomé-
dicas, se ha encontrado que éstas presentan unas pobres propiedades tribologicas. Esta problemati-
ca no se reduce simplemente al hecho de que existe un desgaste relativamente alto del material, con
particulas desprendidas en la zona de contacto actuando como abrasivo, sino también al fenémeno
de liberacion de iones desde el material hacia los tejidos que lo rodean, lo cual se ha demostrado
que tiene consecuencias no deseadas. Los problemas de desgaste en ciertas aleaciones de titanio
se deben entre otros aspectos a su configuracién electrénica y su cristalografia. En particular, su
baja resistencia al corte las hace altamente sensibles a abrasién y adhesién incluso bajo cargas
normales moderadas [76]. La creciente demanda de los componentes modulares y la necesidad de
mejorar sus caracteristicas de resistencia al desgaste y a la abrasién, han hecho de los procesos
de modificacion superficial una alternativa para mejorar estas propiedades de la aleacion de titanio.

Actualmente las aleaciones CoCrMo (ASTM F75) son una de las aleaciones méas importantes para
aplicaciones ortopédicas. Esta aleacién se caracteriza por su alto grado de resistencia al desgaste,
dureza y resistencia a la corrosion, y es, por lo tanto, el metal de eleccion para articulaciones de
cadera.

4.4. Estabilidad quimica de las prétesis

La Figura 4.10 muestra la curva de polarizacién catédica y anddica de las aleaciones Ti6Al4V y
Co28Cr6Mo evaluadas en SBF. La corriente de corrosion (Icorr), la resistencia a la polarizacién
(Rp), los potenciales de corrosién (Ecorr) y la tasa de corrosion obtenida de la gréafica de pola-
rizaciéon usando el método de extrapolacion de Tafel se muestran en la Tabla 4.6. Las aleaciones
mostraron una densidad de corriente de corrosién casi similares, de manera que la tasa de corro-
sion en ambos materiales poseen diferencias poco significativas. En el ambiente salino, las prétesis
presentaron resistencia al paso de iones, desde el metal hacia la solucién, es decir, la resistencia a la
polarizacién, denotando la excelente resistencia a la corrosién y biocompatibilidad de las aleaciones.

Aleacién Eeorr (V) Loorr (WA cm?) | R, (uQ2 cm?) Veorr (mm/ano)
Ti6Al4V —0.45+0.05 0.55 £0.25 13.50 £ 6.78 | 4.85FK—03+2.20E—03
Co28Cr6Mo —0.32 £ 0.01 0.55+0.14 15.754+0.42 | 5.05E£—03+£1.53E—-03

Tabla 4.6. Resultados aplicando el método Resistencia a la Polarizacion.
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Fig 4.10. Curvas de polarizacién de las protesis en SBF.

El potencial a circuito abierto (OCP) para la reaccién de corrosién ocurre en el punto de inflexién
de la curva, el cual es también el potencial donde no hay flujo de corriente neta hacia o desde el
electrodo. Para la aleaciones Ti6Al4V y Co28Cr6Mo este valor fue de -0.470 V y -0.315 V, res-
pectivamente. Los valores de OCP de los implantes ortopédicos se aproximan a los potenciales de
corrosién (Ecorr) obtenidos por el método electroquimico, indicando la estabilidad de los implan-
tes en el medio salino. A potenciales inferiores al OCP, se encuentra el dominio catédico donde la
densidad de corriente es de signo negativo y es generada por la reaccién de reduccion del agua vy,
como los ensayos se llevan a cabo en presencia de oxigeno, parcialmente de disoluciéon de oxigeno.
Las zonas catddicas en las curvas de polarizacion de la Figura 4.10 presentan un comportamiento
similar independientemente de la naturaleza del material. Sin embargo, el dominio anddico para
ambas aleaciones es diferente (potenciales superiores al OCP) como se puede observar en la Figura.
Para la aleacion Ti6Al4V se forma una pelicula protectora de 7705 en la superficie del titanio que
proporciona una buena pasivacion que da como resultado su estabilidad en una amplia gama de
niveles de pH, temperatura y potencial [77], mientras que la zona pasiva del Co28Cr6Mo se carac-
teriza por la presencia de una capa de 6xidos que contiene principalmente Cr,Os3, con una menor
contribucién de éxidos de cobalto y de molibdeno [78]. Como consecuencia de la formacion de dicha
capa de oxidos, la densidad de corriente permanece constante en todo un rango de potencial para
ambas aleaciones (ver Figura 4.10). Cabe destacar que las muestras se pasivaron espontdneamente
por polarizaciéon anddica.

Las velocidades de corrosién de las aleaciones evaluadas mediante las técnicas electroquimicas,
determinan que ambas aleaciones presentan bajas velocidades de corrosion, debido a la formacion
de la capa de 6xido de cromo y titanio en la superficie del material que las protege de la oxidacién
superior, confiriéndole al material un alto grado de inmunidad e impermeabilidad cuando se expone
a ambientes corrosivos.
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Conclusiones

» El andlisis quimico y metalografico realizado en las protesis muestran que las aleaciones
Ti6Al4V y Co28Cr6Mo fueron fabricadas de acuerdo con la norma ASTM F136 Y ASTM

F75, respectivamente.

= La aleacién Ti6Al4V presentd una baja resistencia al desgaste, lo que dificulta su uso en
aplicaciones biomédicas cuando los materiales son sometidos a friccion, debido a esto se han
desarrollado una serie de tratamientos superficiales con el fin de minimizar este efecto.

= Se encontrd que el coeficiente de friccién (i) es directamente proporcional a la tasa de desgaste
y a la rugosidad de la superficie de contacto e inversamente proporcional a la dureza del
material. A su vez, se tiene que los mecanismos de desgaste que tuvieron lugar en el ensayo
biotribolégico son del tipo abrasivo y por fatiga.

= Es recomendable el uso de aleaciones a base de cobalto para aplicaciones biomédicas de
contacto por friccion. Su alta resistencia al desgaste, bajo coeficiente de friccién y estabili-
dad quimica permiten que el sistema protésico ofrezca diferentes grados de movimiento, sea
funcional, biocompatible y cumpla con su funcién por un largo periodo.

» Las curvas de polarizacién obtenidas permitieron caracterizar el comportamiento corrosivo
de las muestras estudiadas desde el punto de vista cinético, en el que se establece pocas
diferencias y bajos valores en la velocidad de corrosion de las aleaciones como consecuencia
de su propiedad de alta resistencia a la corrosion.

= El dominio catdodico esté relacionado con el proceso de reduccién del agua y las posibles
especies que se puedan encontrar en el medio, asi como de la pelicula pasiva formada espon-
taneamente sobre las aleaciones. Por este motivo los valores de resistencia a la polarizacion
de la interfase son relativamente bajos y se puede apreciar un comportamiento resistivo ob-
servando que la densidad de corriente de pasivacion tiende a mantenerse constante en la zona
anddica de la curva de polarizacion.
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Capitulo

Recomendaciones

= Se propone complementar la investigacién realizando la caracterizacién de las propiedades
fisicas, quimicas y biotribologicas de proétesis modulares de cadera explantadas en las super-
ficies en contacto directo con los fluidos corporales, con el fin de evaluar el deterioro de la
prétesis durante su vida en servicio.

= Realizar un estudio experimental sobre tratamientos superficiales en la aleaciéon Ti6Al4V,
de manera que pueda aumentar su resistencia al desgaste y ser un material prometedor en
aplicaciones ortopédicas.

= Analizar el comportamiento a la corrosion de la aleaciones Ti6A14V y Co28Cr6Mo a tem-
peraturas que simulen las condiciones corporales, mediante técnicas de espectroscopia de
impedancia electroquimica para determinar el comportamiento de las interfaces electrolito y
electrodo.
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