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RESUMEN 
 

En la última década, el desarrollo de materiales biocompatibles ha entrado en la 

era de la nanotecnología. La interfaz entre los materiales biocompatibles y la 

nanotecnología ha creado enormes oportunidades para mejorar la prevención, el 

diagnóstico y el tratamiento de enfermedades. El éxito de un material 

biocompatible está intrínsecamente ligado con el mejoramiento de sus 

propiedades. Las aleaciones con memoria de forma, poseen la propiedad 

mecánica de recordar una forma previamente establecida aún después de 

someter la estructura a deformaciones severas. Ocurre mediante un simple 

calentamiento, efecto de memoria de forma o con simplemente retirar la carga, 

efecto superelástico. Esto ocurre debido a un cambio en la estructura cristalina 

del material en dos diferentes fases: la Austenita (alta temperatura) y la 

Martensita, (baja temperatura). Estas propiedades sumadas a su bajo costo 

relativo, su facilidad de manufactura y su biocompatibilidad, hacen de estas 

aleaciones un interesante objeto de estudio para su aplicación en el área de 

biomedicina. Las aleaciones equiatómicas de TiNi, debido a sus superiores 

propiedades mecánicas han sido hasta el momento las más utilizadas, sin 

embargo, existe la preocupación por el Ni, el cuál causa hipersensibilidad y es 

cancerígeno. Por ello, nuevas aleaciones de titanio de alta resistencia 

compuestas de elementos no tóxicos se requieren en aplicaciones médicas. Es 

en este sentido en el que se justifica el trabajo que aquí se propone, pues se 

estudia una aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn con propiedades de memoria de 

superelasticidad con el fin de ser utilizada como prótesis. La superficie de este 

tipo de aleaciones forma de manera natural una capa de óxido Ti del orden de     

2-10 nm, esta capa de óxido eleva la biocompatiblidad de la aleación, además de 

mejorar la oseointegración. Uno de los problemas principales es el tiempo en el 

que se forma esta capa de óxido, en este trabajo se empleó la técnica de 

anodizado para generar nanoestructuras de óxido de titanio que le confieren a la 

superficie una funcionalidad distinta a la del resto del material.  
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Se estudió la biocompatibilidad de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn funcionalizada 

por la técnica de anodizado mediante pruebas de experimentación “in vitro” 

empleando cultivos celulares, con lo que se determinó la citotoxicidad de la 

aleación. El éxito de los biomateriales no solo depende de la oseointegración, 

sino también de la presencia de un entorno estéril alrededor del material. Uno de 

los principales problemas asociados a las placas metálicas son las infecciones 

post-operatorias que pueden llegar a provocar el rechazo del material. Una forma 

de prevenir estas infecciones es modificar la superficie del material para 

proveerla con propiedades antibacterianas. Por tal motivo, se estudió la liberación 

“in vitro” del fármaco gentamicina a partir de las aleaciones anodizadas de                      

Ti-24Zr-10Nb-2Sn y se determinaron las propiedades antibacterianas de la 

aleación funcionalizada mediante pruebas microbiológicas “in vitro” contra                    

S. aureus. Para concluir, se evaluó “in vivo” el comportamiento de la aleación 

funcionalizada con nanoestructuras, a partir de la implantación quirúrgica de la 

aleación en la mandíbula de ratas con lo cual se estudió la evolución y la 

regeneración del tejido óseo. 
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1. INTRODUCCIÓN 
 

Biomateriales, es un término utilizado para los materiales, sustancias o 

combinación de éstos, de origen natural o sintético, que pueden ser utilizados 

como un todo o como parte de un sistema que trata, aumenta, o sustituye 

cualquier tejido, órgano o función del cuerpo [1], y que no deben de provocar 

reacciones adversas en los tejidos con los que se encuentren en contacto. En 

1987 la Sociedad Europea de Biomateriales definió el término de 

biocompatibilidad como la habilidad de un material de actuar con una adecuada 

respuesta al huésped, en una aplicación específica [2]. Por su parte, la 

nanotecnología ha permitido estudiar, diseñar, crear, sintetizar, manipular y 

aplicar materiales biocompatibles, que funcionan a través del control de la 

materia a nanoescala (1-100 nm) [3]. La aplicación de biomateriales metálicos en 

el ámbito de los implantes biomédicos es un éxito indiscutible en un gran número 

de aplicaciones. Uno de los metales más utilizados para estos fines es el Titanio. 

La biocompatiblidad del Ti se debe en gran parte a la formación natural de una 

película nanométrica de óxido de Ti, lo que facilita la interacción con el medio 

biológico [4, 5]. Sin embargo, es largo el tiempo que se necesita para que se 

produzca esta película nanométrica. Este hecho ha originado que el crecimiento 

de películas de TiO2 de manera controlada sea uno de los campos de 

investigación que mayor atención ha recibido en los últimos años [6]. Se ha 

reportado que el crecimiento de los nanotubos de óxido de titanio sobre implantes 

de titanio es una ruta prometedora para la mejora de la biocompatibilidad y la 

oseointegración [7-9]. El anodizado, es una de las técnicas más versátiles y 

económicas para funcionalizar las superficies de titanio y es el proceso empleado 

en el presente trabajo de investigación. Los antecedentes y el marco teórico 

relacionados a la técnica de anodización se presentan en el capítulo 2. 
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En el capítulo 3, se describe la metodología experimental seguida en esta 

investigación. Se dan a conocer los reactivos y materiales empleados en la 

técnica de anodización, así como las condiciones en las que se llevó acabo, 

además se mencionan los equipos empleados para la etapa de caracterización y 

composición elemental de las nanoestructuras obtenidas. Más adelante en este 

mismo capítulo, se detalla la metodología de las pruebas de biocompatibilidad     

“in vitro” para las aleaciones anodizadas, se indica el tipo de células empleadas, 

para los ensayos de citotoxicidad y adhesión celular, así como las condiciones 

de cultivo, igualmente se dan a conocer los reactivos, materiales y equipos 

empleados para el desarrollo de estas pruebas. Como parte del mejoramiento de 

la biocompatibilidad, se describe la metodología de las pruebas antibacterianas, 

se explica cómo se prepararon las aleaciones en el ensayo de liberación del 

fármaco, posteriormente, se indica el microorganismo empleado y las 

condiciones en las que es cultivado para el desarrollo de las pruebas de 

antibiograma, espectrofotometría y recuento en placa.  

Para concluir el capítulo se redacta la metodología para las pruebas de 

biocompatibilidad “in vivo”, se mencionan las características principales que debe 

poseer el modelo animal de experimentación, además de las especificaciones 

para la implantación quirúrgica del material.  

 

En el capítulo 4, se presentan los resultados de los experimentos realizados en 

esta investigación, se analizan las curvas de corriente contra el tiempo obtenidas 

mediante el proceso de anodización, a continuación, se presentan y discuten los 

resultados de la etapa de caracterización de la morfología y composición 

elemental de las nanoestructuras crecidas sobre la superficie de la aleación. 

Posteriormente, se muestran los resultados de las pruebas de biocompatibilidad 

“in vitro”, se describen y discuten los resultados del estudio de la capacidad de 

adhesión de las células óseas a las aleaciones anodizadas y de la evaluación de 

la actividad citotóxica de las aleaciones anodizadas sobre las células óseas de 

cultivo primario. Más adelante en este capítulo se redactan los resultados del 

proceso de liberación del fármaco en las aleaciones anodizadas, así como la 
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determinación de las propiedades antibacterianas por las técnicas 

microbiológicas del antibiograma, la técnica de espectrofotometría y el recuento 

bacteriano en placa. Para finalizar el capítulo, se muestran los resultados de las 

pruebas de biocompatibilidad “in vivo”, se describe la implantación quirúrgica de 

la aleación y se discute la evolución y regeneración del tejido óseo, que es uno 

de los principales intereses de esta investigación.  

 

El análisis y discusión de los resultados nos lleva al capítulo 5, el de conclusiones.  

Aquí se redactan los argumentos y afirmaciones de los datos experimentales y 

constituye la parte final de la presente investigación.  

 

1.1 Hipótesis 
 

Mediante las condiciones de anodizado es posible controlar la morfología de las 

nanoestructuras de óxido sobre la superficie, haciendo posible encontrar la 

condición optima que mejore las propiedades biomédicas de la aleación.  

 

1.2 Objetivos 
 

1.2.1  Objetivo General  
 

Funcionalizar la superficie de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn con nanoestructuras 

de óxido mediante la técnica de anodizado y evaluar la respuesta mediante 

técnicas “in vitro” y en los tejidos vivos en presencia de la aleación utilizada como 

placa mandibular en animales de experimentación.  
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1.2.2  Objetivos particulares  
 

1. Realizar los tratamientos térmicos en la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn para 

la obtención de las propiedades mecánicas de superelasticidad.  

 

2. Funcionalizar la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn mediante la técnica de 

anodización para la obtención de nanoestructuras óxido de Ti. 

 

3. Caracterizar la morfología de nanoestructuras de óxido de Ti en la aleación                 

Ti-24Zr-10Nb-2Sn funcionalizada por las técnicas de SEM y EDAX. 

 
4. Estudiar la biocompatibilidad de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn 

funcionalizada por la técnica de anodizado mediante pruebas de 

experimentación “in vitro” usando cultivos celulares mediante las cuales 

se determinará la citotoxicidad de la aleación. 

 
5. Estudiar la liberación “in vitro” del fármaco gentamicina a partir de las 

aleaciones anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn. 

 

6. Determinar las propiedades antibacterianas de la aleación                       

Ti-24Zr-10Nb-2Sn funcionalizada por la técnica de anodizado mediante 

pruebas microbiológicas “in vitro” contra S. aureus. 

 
7. Diseñar una placa mandibular cuya configuración permita su fácil 

adaptación a los requerimientos funcionales y condiciones físicas de los 

animales de experimentación. 

 

8. Fabricar una placa mandibular biocompatible a partir de la aleación                       

Ti-24Zr-10Nb-2Sn cuyas características funcionales permitan la 

integración y unión al hueso en animales de experimentación.  
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9. Implantar quirúrgicamente la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn funcionalizada 

por la técnica de anodizado y realizar las pruebas de biocompatibilidad             

“in vivo” en animales de experimentación que permitan evaluar la 

respuesta de los tejidos vivos en presencia de la aleación. 
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2. ANTECEDENTES Y MARCO TEÓRICO 
 

 

2.1 Biomateriales  
 

 

Un biomaterial se puede definir como un material no biológico utilizado como 

dispositivo médico, destinado a interactuar con sistemas biológicos, para 

reemplazar extremidades, tejidos u órganos, o bien para aumentar su 

funcionalidad [1, 2]. Dentro de la definición de los biomateriales están incluidos 

los materiales metálicos [3].  

Las principales características que deben cumplir los biomateriales metálicos es 

que sean biofuncionales, es decir, que el material cumpla con las funciones para 

las que fue diseñado exhibiendo buenas propiedades físicas y mecánicas, que 

sean biocompatibles, lo cual hace referencia a que no presenten reacciones 

fisicoquímicas nocivas entre el material y el entorno biológico, que tengan una 

alta resistencia a la corrosión y al desgaste, por lo cual no deben liberar iones o 

partículas metálicas al interaccionar con los fluidos corporales y por último que 

favorezcan la oseointegración, para que la superficie del implante establezca una 

conexión directa, estructural y funcional con el hueso vivo adyacente [3-5].  

Uno de los metales más utilizados como implantes biomédicos es el Titanio y sus 

aleaciones. Esto se debe, entre otras cosas, a su alta resistencia a la corrosión, 

su buena biocompatibilidad, su baja densidad, el valor del módulo de elasticidad 

más cercano al del hueso en comparación con otros materiales metálicos como 

aceros inoxidables o aleaciones de Co‐Cr y la capacidad de formar naturalmente 

una película nanométrica de óxido de Ti [3]. 

 

El éxito de un biomaterial está intrínsecamente ligado con el mejoramiento de sus 

propiedades. Una de las principales características que poseen los materiales 

empleados como implantes biomédicos, son las propiedades de memoria de 

forma y superelasticidad. 



 

10 

 

2.2 Materiales con memoria de forma y superelasticidad  
 

El efecto de memoria de forma (SME, por sus siglas en inglés) puede ser descrito 

como la capacidad de una aleación de ser deformada a partir de su forma original 

con una gran cantidad de deformación sin que ésta sea permanente. La forma 

original de la aleación es recuperada si la aleación se calienta hasta alcanzar una 

temperatura determinada que depende de la aleación. El efecto superelástico 

(SE) se describe como la capacidad de una aleación de acomodar una gran 

cantidad de deformación cuando una carga es aplicada y recuperar su forma 

cuando la carga es removida a temperaturas relativamente altas [6, 7].  

Las aleaciones con memoria de forma (SMA, por sus siglas en inglés) son aleaciones 

especiales que exhiben el efecto de memoria de forma y superelástico dependiendo 

de la temperatura a la cual se aplique la carga. Se han desarrollado diferentes SMA, 

siendo las aleaciones de TiNi las más usadas debido a sus propiedades, 

seguidas de las de base Cu, tales como: CuZnAl, CuAlNi, CuAlBe, CuZn [8, 9].  

El efecto superelástico es además aplicado en lentes, audífonos y alambres de 

ortodoncia para corregir los dientes [10]. Para el caso de las aplicaciones 

biomédicas (implantes, grapas ortopédicas, stents entre otras), dos demandas 

necesitan ser satisfechas; biofuncionalidad y biocompatibilidad. Las aleaciones 

más utilizadas a la fecha han sido las bases Ti-Ni, puesto que se consideran 

superiores a otras aleaciones en lo referente a efecto superelástico y al de 

memoria de forma, además de su biocompatibilidad [11, 12].  

Sin embargo, algunos reportes han señalado alergia e hipersensibilidad en el 

cuerpo debido al Níquel [13-15]. Por esta razón, recientemente, se ha venido 

desarrollando investigaciones para producir aleaciones base-Ti libres de Ni con 

memoria de forma, sustituyendo el Ni por elementos que tengan una completa 

biocompatibilidad, como es el caso del Nb el cual ha demostrado no solo no ser 

cancerígeno sino además hipoalergénico [16-19]. Además, ha sido utilizado en 

algunos aparatos médicos como los marcapasos [20]. Otro problema en el campo 

biomédico es la compatibilidad del hueso y el implante, por eso las aleaciones 

utilizadas para este propósito tienen que tener un módulo elástico muy cercano 
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al hueso para poder promover la regeneración del hueso y evitar el proceso de 

resorción. Así, debido también al bajo módulo en la fase austenita del Ti, se ha 

trabajado con este material y otros elementos aleantes, tales como Nb, Zr y Hf. 

Conociendo todo lo anterior, se sigue investigando diferentes sistemas de 

aleaciones y las más prometedoras que exhiben el efecto de memoria de forma 

y/o el efecto superelástico son: 1) Ti-Mo y 2) Ti-Nb [21-23]. Recientemente ha 

sido elaborada y caracterizada mecánicamente la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn 

para posibles aplicaciones biomédicas [24].  

Esta aleación demostró un efecto superelástico superior a las aleaciones de Ti 

libres de Ni con memoria de forma, por lo que es necesario una investigación 

sistemática sobre sus efectos directos sobre medios biológicos.  

 

2.3 Funcionalización superficial mediante la técnica 
de anodizado 

 

Las aleaciones utilizadas en medios biológicos se funcionalizan para una mejor 

interacción con el medio [25]. Las aleaciones de Ti forman de manera natural una 

película delgada de óxido de Ti, la funcionalización ayuda crear diferentes 

morfologías de nanoestructuras de óxido de titanio [26]. La anodización es un 

proceso electroquímico empleado en los últimos años para producir estructuras 

controladas a nanoescala. La modificación de la superficie es llevaba a cabo en 

una celda electroquímica, en la cual se aplica una diferencia de potencial entre 

electrodos [27]. Los materiales a oxidar actúan como electrodo positivo o ánodo, 

mientras que como electrodo negativo o cátodo se emplean materiales 

químicamente inertes en el baño de anodizado como el platino [28]. Ambos 

electrodos se conectan a un circuito eléctrico externo para establecer una 

diferencia de voltaje o corriente entre ellos. La elección cátodo influye en la 

velocidad del crecimiento de las capas anódicas afectando directamente en la 

sobretensión producida entre el cátodo y el ánodo, lo que puede originar cambios 

en la morfología y espesor de la capa de óxido [29]. En el caso del titanio y sus 

aleaciones, se ha reportado que el crecimiento de capas se genera mediante el 
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empleo de electrolitos acuosos que contengan iones fluoruros o cloruros, debido 

a la solubilidad del óxido de titanio, en presencia de estas soluciones, lo que 

afecta directamente a las características morfológicas de los nanotubos 

generados [30, 31].   

Como ya se mencionó, las capas de nanotubos de TiO2 se forman por una 

reacción de oxidación electroquímica que, dependiendo del electrolito, el voltaje 

aplicado, el material a anodizar y el tiempo de anodizado, se ha reportado que 

existen tres posibles reacciones. 

1.- Los iones metálicos se disuelven en el electrolito, esto quiero decir que el 

metal se disuelve de forma continúa generando la corrosión o electropulido del 

metal. 

2.- Los iones formados reaccionan con el oxígeno, proporcionados por el agua 

presente en el electrolito, lo que da lugar a la formación de un óxido compacto 

que no es soluble en el electrolito. 

3.- Se establece la competencia entre la formación de óxido y la disolución 

química que conduce a la formación de poros [32]. Estos poros crecen generando 

estructuras nanotubulares, por efecto de la disolución asistida por el campo 

eléctrico aplicado y la disolución química, generando un equilibrio entre la 

formación del óxido en la intercara metal/óxido y disolución química en la 

interfase óxido/electrolito [33].  

Se ha reportado, que el proceso para la formación de estructuras nanotubulares 

se lleva a cabo mediante la aplicación de un barrido de potencial a una tensión 

constante entre 1-30 V en electrolito acuoso [34].  

Recientemente se ha reportado que la fabricación de nanotubos de TiO2 a partir 

de aleaciones que contenían los elementos Nb y Zr, presentan excelentes 

propiedades biológicas [35-37]. El crecimiento de los nanotubos de óxido de 

titanio sobre implantes de titanio es una ruta prometedora para la mejora de la 

biocompatibilidad y la oseointegración [38, 39].  

 

Para el uso de nuevos biomateriales es indispensable demostrar la capacidad del 

biomaterial para permitir el contacto con algún tejido existiendo una respuesta 
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favorable del huésped hacia el mismo, aceptándolo como propio y restableciendo 

la función previamente perdida. El primer paso para la evaluación de la 

biocompatibilidad son los ensayos “in vitro”, siendo favorables en reproducibilidad 

y predicción, para reducir u optimizar el número de pruebas a realizar en modelos 

animales.  

 

 

2.4 Pruebas de biocompatibilidad  
 

Los ensayos de citotoxicidad “in vitro” se incluyen en los estudios de primera fase 

para evaluación de los biomateriales y dispositivos médicos implantables. La 

evaluación citotóxica constituye una vía simple, rápida y económica para obtener 

información importante acerca de la biocompatibilidad de los biomateriales [40]. 

La citotoxicidad celular se define como una alteración de las funciones celulares 

básicas que conlleva a que se produzca un daño que pueda ser detectado [41]. 

A partir de esta definición, se han desarrollado distintos tipos de pruebas “in vitro”, 

que permiten predecir los efectos tóxicos de sustancias y materiales, utilizando 

como modelos experimentales cultivos primarios y órganos aislados como líneas 

celulares establecidas. Dentro de los ensayos más conocidos y estandarizados 

se encuentra el ensayo de reducción del Bromuro de 3(4,5 dimetil-2-tiazoil)-2,5-

difeniltetrazólico, también conocido como MTT [42].  

Este método es empleado para determinar la viabilidad celular, en base al 

número de células presentes en el cultivo, lo cual es medido mediante la 

formación de un compuesto coloreado, debido a una reacción que tiene lugar en 

las mitocondrias de las células viables [43].  

 

El MTT (Bromuro de 3(4,5 dimetil-2-tiazoil)-2,5-difeniltetrazólico), es captado por 

las células y reducido por la enzima mitocondrial succinato-deshidrogenasa a su 

forma insoluble formazán, este producto de la reacción, queda retenido en las 

células y puede ser liberado mediante su solubilización empleando 

dimetilsulfóxido (DMSO). De esta forma es cuantificada la cantidad de MTT 

reducido, ya que se produce como consecuencia de la reacción un cambio de 
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coloración del amarillo al azul [44]. La determinación de la capacidad de las 

células de reducir el MTT a formazán después de ser expuestas a un material 

permite obtener información acerca de la toxicidad del material que se evalúa 

[45]. Sin embargo, el crecimiento y adhesión celular sobre biomateriales depende 

de las características   superficiales de los materiales empleados y su grado de 

citotoxicidad [46]. En la fabricación de implantes biomédicos una de las 

propiedades que deben presentar es la capacidad de oseointegración. La 

oseointegración es un proceso mediante el cual el material implantando se 

integra al hueso donde es colocado, por lo cual se forma una sola fase en la que 

interactúan mutuamente generando nuevo tejido óseo desde el hueso hacia el 

implante y viceversa [47]. Mediante pruebas de adhesión celular “in vitro”, es 

posible predecir y determinar el grado de oseointegración de un biomaterial [48]. 

Se ha reportado la influencia de la rugosidad superficial y la composición química 

de los biomateriales sobre la adhesión y proliferación celular [49, 50]. 

 

2.5 Liberación de fármaco a partir de aleaciones 
anodizadas  

 

Una de las principales complicaciones relacionada con el uso de materiales 

empleados en medicina, es el desencadenamiento de procesos infecciosos 

originados por la colonización de microorganismos en la superficie de los 

materiales durante el procedimiento quirúrgico [51, 52]. La mayoría de las 

infecciones asociadas a la utilización de implantes biomédicos son causadas por 

microorganismos pertenecientes al género Staphylococcus [53, 54]. 

La fuente de estos patógenos es generalmente el mismo paciente, aunque es 

posible también que pueda provenir del personal o del ambiente [55]. 

Staphylococcus aureus es considerada como una de las bacterias más virulentas 

y responsable de un amplio espectro de enfermedades, que van desde 

infecciones de la piel y tejidos blandos hasta infecciones asociadas a implantes 

biomédicos [56]. Las características principales de este microorganismo es que 

son cocos Gram positivos, con un diámetro de 0.5 a 1.5 μm, agrupados como 
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células únicas, en pares, tétradas, cadenas cortas o en   forma de racimos de 

uvas. Son bacterias no móviles, no esporuladas, no poseen cápsula, anaerobias 

facultativas y catalasa positivo. En medios de cultivo crecen después de 

incubarse durante 18-24 horas, formando colonias de 0.5-1.5 mm de diámetro. 

Las colonias se observan lisas, elevadas, brillantes y de bordes enteros, 

presentan consistencia cremosa y pigmentación que va del amarillo a dorado 

debido a la producción de carotenoides. S. aureus crece bien en medios de 

cultivos no selectivos, como el agar sangre, agar chocolate ó el agar infusión 

cerebro corazón (ICC) [57]. La infección en el sitio quirúrgico, durante o después 

de una cirugía puede ser la causa del fracaso de un implante, por lo que el uso 

de antibióticos se ha convertido en un protocolo establecido para evitar la 

infección post-operatoria [58]. 

 

La gentamicina es un antibiótico de uso común para prevenir la infección 

bacteriana alrededor de materiales empleados como implantes. Es un antibiótico 

aminoglucósido, y puede tratar muchos tipos de infecciones bacterianas, 

particularmente infecciones provocadas por bacterias Gram-negativas. Funciona 

uniéndose a la subunidad 30S del ribosoma bacteriano, interrumpiendo la 

síntesis de proteínas [59]. Al igual que todos los aminoglucósidos, cuando la 

gentamicina se administra por vía oral, no es eficaz. Esto es debido a que se 

absorbe desde el intestino delgado, y luego viaja hacia el hígado, donde es 

inactivado. Por lo tanto, sólo puede administrarse por vía intravenosa, 

intramuscular o tópica. La administración por estas vías a menudo no es efectiva 

porque el fármaco no puede alcanzar fácilmente el sitio de infección en el tejido 

óseo, particularmente en el tejido necrótico o avascular que queda después de 

una cirugía. Esta limitación no puede ser superada con el aumento de dosis 

sistémicas debido a la toxicidad de los órganos asociados con los antibióticos a 

concentraciones más altas. 

Por lo tanto, la terapia local antibiótica se ha convertido en una de las principales 

opciones para prevenir o combatir infecciones postoperatorias. Esto no sólo 

ofrece las ventajas de una alta concentración local de antibióticos sin toxicidad 



 

16 

 

sistémica, sino también una forma efectiva de administrar antibióticos en el sitio 

de implantación [60]. Los nanotubos obtenidos mediante el proceso de 

anodización en aleaciones de titanio, han sido reportados como uno de los 

sistemas de liberación de fármacos más prometedores en implantes biomédicos 

y son considerados como una de las principales alternativas para superar a los 

sistemas convencionales de administración de fármacos [61-63]. Las terapias 

convencionales basadas en la administración sistémica de fármacos presentan 

limitaciones y efectos secundarios asociados, mientras que la administración 

localizada de fármaco basada en estructuras nanotubulares podría ofrecer 

ventajas potenciales para tratar infecciones relacionadas con implantes óseos. 

Mediante estudios “in vitro”, se ha demostrado la capacidad que tienen los 

nanotubos de titanio para cargar y liberar fármacos insolubles en agua usando a 

alambres e implantes de forma plana [64, 65]. Además, se ha investigado la 

cinética de liberación de nanotubos de titanio cargados con el fármaco 

gentamicina y su efecto sobre la reducción de la adhesión bacteriana en la 

superficie del material [60]. 
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3. METODOLOGÍA 
 

En el presente capítulo se detalla la metodología experimental seguida en esta 

investigación. En este proyecto de investigación se evaluó la biocompatibilidad 

de la aleación superelástica Ti-24Zr-10Nb-2Sn; lo anterior se llevó a cabo 

mediante el empleo de cultivos celulares. De igual manera, se mejoró el grado 

de biocompatibilidad “in vitro” de la aleación mediante la funcionalización 

superficial con nanoestructuras de TiO2 por la técnica de anodizado, 

caracterizando la morfología y composición por microscopía electrónica de 

barrido. Adicionalmente se estudió la capacidad de la aleación anodizada para 

cargar y liberar fármaco así como sus propiedades antibacterianas, las pruebas                  

“in vivo” consistieron en la implantación quirúrgica de la aleación en la mandíbula 

de ratas, estudiando la evolución y regeneración del tejido óseo por un periodo 

de 30 días. En estas pruebas se utilizó como control una aleación TiNi, la cual ha 

sido ampliamente utilizada en el área de ingeniería biomédica.  

A continuación, se incluye un esquema en el que se resumen el desarrollo 

experimental realizado en este proyecto (figura 3.1).  

 

 

Figura 3.1.- Estrategia general que muestra el desarrollo experimental realizado este 
proyecto 
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3.1 Aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn 
 

La aleación fue elaborada en la ciudad de Tsukuba, Japón por un grupo de 

investigación en el que participó el Dr. López Pavón. Se elaboró mediante la 

fusión por arco eléctrico de los elementos en un horno de alto vacío y bajo una 

atmosfera inerte. La aleación fue fundida 6 veces para garantizar su 

homogeneidad, además fue rolada en frío, disminuyendo su espesor un 97% lo 

que genera las excepcionales propiedades mecánicas.  

 

 

3.2 Tratamientos térmicos  
 

Primeramente, las aleaciones se limpiaron para evitar contaminantes, se realizó 

un proceso de decapado utilizando una mezcla de agua (H2O), ácido nítrico 

(HNO3) y ácido fluorhídrico (HF) en relación 5:4:1 durante 10 segundos. 

Posteriormente, las aleaciones se encapsularon en un tubo de cuarzo, haciendo 

un alto vacío para después suministrar un flujo de argón. Por último, se llevó a 

cabo un tratamiento térmico a 900 °C por 30 minutos seguido de un enfriamiento 

rápido en agua sin romper la cápsula, para evitar que se formara la fase ω y 

solamente preservar la fase austenita. Se ha reportado en estudios previos que 

este tratamiento es el que ha obtenido mejor superelasticidad en este tipo de 

aleaciones [1]. 

 

 

3.3 Funcionalización por anodizado y caracterización 
de la superficie con las nanoestructuras 

 

Para realizar la técnica de anodizado se empleó una celda electroquímica de dos 

electrodos, en la que el ánodo fue la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn (láminas de 10 

mm ancho, 10 mm de largo y 0.11 mm de espesor) donde se pretendía crecer la 

capa de óxido y el cátodo fue una placa de platino, un material químicamente 

inerte en el baño de anodizado. Ambos electrodos se conectaron a un circuito 
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eléctrico externo para establecer una diferencia de voltaje entre ellos mediante 

un alambre de cobre de 100 mm con una distancia de separación de 10 mm 

(figura 3.4).  

 

 

Figura 3.4.- Esquema de una celda electroquímica de dos electrodos empleada para la 
técnica de anodización. 

 

La morfología, composición y espesor de las capas anódicas se modifican en 

función de los diferentes parámetros del proceso de anodizado, en este proyecto 

de investigación se empleó una solución de (NH4)2 SO4 a una concentración de 

1 M y NH4F a una concentración de 0.25 M con un voltaje constante de 5, 10, 15, 

20 V durante 30 minutos a temperatura ambiente. El crecimiento de las capas 

anodizadas sobre la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn son dependientes tanto del 

voltaje como del tiempo, influyendo dichos parámetros en la morfología, el 

espesor y en la eficiencia del proceso de anodizado. El análisis morfológico y 

elemental de las aleaciones anodizadas se realizó con un Microscopio electrónico 

de barrido marca FEI modelo Nova NanoSEM™ 200, equipado con un detector 

EDXS (Energy-dispersive Xray) (figura 3.5). Lo que nos permitió determinar si las 

capas crecidas sobre las aleaciones están formadas por una matriz 

nanoestructurada de óxido de titanio. No se necesitó realizar un tratamiento 

adicional de recubrimiento para la caracterización de las muestras. 
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Figura 3.5.- Microscopio electrónico de barrido marca FEI modelo Nova NanoSEM™ 200. 

 

3.4 Cultivo primario de osteoblastos 
 

Los osteoblastos se obtuvieron de un cultivo primario, a partir de la extracción de 

huesos de la calvaria de ratas albinas de la variedad Wistar de 0-2 días de 

nacidas. Para eliminar restos de tejidos, los huesos extraídos se desinfectaron 

con iodopovidona y se lavaron con una solución tamponada estéril PBS, 

(Phosphate Buffered Saline), a la que se le añadió antibiótico antimicótico 

(penicilina G sódica 100 µg/mL, sulfato de estreptomicina 100 µg/mL y 

anfotericina B 2.5 µg/mL) para prevenir contaminaciones. Tras ello, se cortaron 

los huesos en pequeños fragmentos (2-3 mm), incubándolos por 30 minutos en 

tubos eppendorf con 1 mL de colagenasa (1mg/mL) a 37°C. Una vez pasado este 

tiempo se procedió a recuperar el sobrenadante y se depositó en un tubo 

eppedorf nuevo estéril, centrifugando esto a 4000 rpm por 3 minutos. La muestra 

se decantó y se resuspendió en 1 mL de medio DMEM (Dulbecco's Modified 

Eagle's medium) suplementado con 10% de Suero fetal bovino, ácido ascórbico 

(50 mg/mL), kanamicina (10 mg/mL), dexametasona (100 nM) y β-glicerofosfato 

(10 mM), posteriormente se añadió esta muestra a un frasco para cultivo celular 

F-25 con 4 mL del medio de cultivo ya mencionado, la incubación de la muestra 
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se realizó a 37 °C, en una atmósfera de 5% de CO2 y 95% de humedad relativa. 

El proceso anterior se repitió con los fragmentos de hueso restantes durante las 

siguientes 2 y 4 horas con el fin de extraer el mayor número de células óseas 

posibles.  

 

3.4.1 Caracterización de osteoblastos  
 

Para analizar y diferenciar osteoblastos, a partir de la extracción de células de 

cultivo primario, se pueden aplicar técnicas de tinción para la identificación de 

estas células. Los osteoblastos producen la enzima fosfatasa alcalina, una 

enzima localizada en las vesículas de la matriz extracelular como una proteína 

fijada a un glicolípido de fosfatidilinositol, esta enzima, inicia la mineralización en 

la superficie de estas vesículas y su función es hidrolizar fosfatos orgánicos para 

liberar fosfatos inorgánicos al sitio de mineralización de dichas células. La 

presencia de fosfatasa alcalina puede ser confirmada mediante la coloración de 

la enzima e indica la presencia de osteoblastos en un cultivo celular [2]. En este 

proyecto la caracterización de osteoblastos se llevó a cabo mediante la tinción de 

fosfatasa alcalina, para ello se empleó el kit de tinción para fosfatasa alcalina de 

Sigma-Aldrich, siguiendo las indicaciones del fabricante. Un total de 5x104 células 

fueron cultivadas en microplacas de 96 pozos, una vez en confluencia (3-5 días 

de incubación), previo a la tinción, las células se fijaron retirando el medio de 

cultivo, lavando cada pozo con agua desionizada y agregando en una solución 

de citrato, acetona y formaldehído al 37% por 30 segundos a temperatura 

ambiente. Posteriormente se lavaron los pozos durante 45 segundos con agua 

desionizada, a continuación, se adicionó el reactivo de fosfatasa alcalina 

(Naphthol AS-BI Alkaline solution, FRV-Alkaline solution y FBB-Alkaline solution), 

incubando las células en oscuridad a temperatura ambiente por 15 minutos.  
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Transcurrido este tiempo se retiró el reactivo de fosfatasa alcalina y se lavó con 

agua desionizada por 2 minutos, tras esto, se realizó una contratinción con 

hematoxilina durante 2 minutos, al finalizar, las células se lavaron con agua de 

grifo y se observaron en un microscopio invertido. Se consideró como positiva la 

coloración que indicaba una tinción roja en las células.  

 

3.5 Pruebas de biocompatibilidad “in vitro” 
 

3.5.1 Cultivo celular  
 

Los cultivos celulares para las pruebas de biocompatibilidad “in vitro” se iniciaron 

sembrando una cantidad de 5x104 células del cultivo primario de osteoblastos en 

frascos de cultivo celular F-25 con 4 mL de medio DMEM (Dulbecco's Modified 

Eagle's medium) suplementado con 10% de Suero fetal bovino, ácido ascórbico 

(50 mg/mL), kanamicina (10 mg/mL), dexametasona (100 nM) y β-glicerofosfato 

(10 mM) a 37 °C, en una atmósfera de 5% de CO2 y 95% de humedad relativa. 

Una vez en confluencia (3-5 días de incubación), se procedió a tripsinizar el 

cultivo, para ello se retiró el medio de la placa de cultivo y se realizaron 2 lavados 

con 2 mL de PBS para debilitar la adherencia de las células al frasco, paso 

seguido se incorpora al frasco de cultivo 500 mL de tripsina, moviendo 

horizontalmente el frasco por 1 minuto para cubrir toda la superficie, a 

continuación, se incubó el frasco durante 3 minutos a 37 °C, tras este tiempo de 

incubación se adicionó 1 mL de SFB, homogeneizando la suspensión con una 

micropipeta para evitar la aglomeración celular. Una vez hecho esto, se ajustó la 

densidad poblacional, para cultivar las células en microplacas estériles, contando 

las células en una cámara de Neubauer, el número de células que se inocularon 

por pozo depende de cada ensayo y del número de células obtenidas por mililitro. 

Este procedimiento fue estandarizado para las pruebas de biocompatibilidad                   

“in vitro”: el ensayo de citotoxicidad por MTT (Bromuro de 3 (4,5 dimetil-2-tiazoil)-

2,5-difeniltetrazólico) y las pruebas de adhesión celular por microscopía de 

fluorescencia.  
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3.5.2 Preparación de las aleaciones  
 

Se realizó el proceso de anodización de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn (láminas 

de 5 mm ancho, 5 mm de largo y 0.11 mm de espesor) a los voltajes 

predeterminados [5, 10, 15 y 20 Volts], una vez terminado este proceso, las 

aleaciones anodizadas y los controles (láminas de TiNi y de la aleación                       

Ti-24Zr-10Nb-2Sn sin anodizar) se colocaron por triplicado en microplacas de               

24 pozos y se lavaron 2 veces con 1 mL de PBS para eliminar residuos 

contaminantes. Posteriormente se llevaron a esterilizar por medio de radiación 

ultravioleta a 254 nm durante 40 minutos, para proceder a realizar las pruebas 

de biocompatibilidad del material.  

 

3.5.3 Ensayo de citotoxicidad por MTT 
 

Se estudió el efecto citotóxico de las aleaciones, mediante el ensayo 

colorimétrico de MTT. Para ello se utilizó una microplaca de 96 pozos 

previamente esterilizada con las aleaciones anodizadas [5, 10, 15 y 20 Volts], los 

controles de la aleación TiNi, Ti-24Zr-10Nb-2Sn sin anodizar y células libres de 

aleación como control positivo (cada una de las aleaciones por triplicado). En 

condiciones de esterilidad, se inoculó sobre la superficie de cada aleación un total 

de 2x104 células. Tras esto, la microplaca se llevó a incubar a 37 °C por                       

30 minutos para permitir la adhesión de las células a las aleaciones. Una vez 

pasado este tiempo, se agregó a cada pozo 1 mL de medio DMEM (Dulbecco's 

Modified Eagle's medium) suplementado con 10% de Suero fetal bovino, ácido 

ascórbico (50 mg/mL), kanamicina (10 mg/mL), dexametasona (100 nM) y                     

β-glicerofosfato (10 mM), incubando las muestras durante 3 días a una 

temperatura de 37 °C con una atmósfera de 5% de CO2 y 95% de humedad 

relativa. Después del periodo de incubación, se añadieron 10 µL de MTT 

(Bromuro de 3 (4,5 dimetil-2-tiazoil)-2,5-difeniltetrazólico) a cada pozo, incubando 

las muestras a 37 °C con una atmósfera de 5% de CO2 y 95% de humedad 

relativa durante 2 horas en condiciones de oscuridad. Una vez transcurrido este 
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tiempo se retiró el medio y se añadieron 100 µL de DMSO (dimetilsulfóxido) para 

disolver el producto formado; los cristales de formazán MTT reducido (El 

resultado de la reducción es un cambio de color de la molécula MTT).                      

A continuación, se realizó la cuantificación de células viables (la cantidad de 

células vivas es proporcional a la cantidad de formazán producido), empleando 

un lector de microplacas marca Thermo Scientific ™ modelo Multiskan FC, con 

una absorbancia de 570 nm (figura 3.6), empleando DMSO como blanco. Para 

finalizar, se realizaron los cálculos correspondientes con la densidad óptica 

obtenida y se graficaron los resultados empleando el programa Microsoft Excel 

2013. El procedimiento descrito anteriormente se realizó en dos ocasiones más 

con un periodo de incubación de 5 y 7 días, con cambio de medio cada tercer día 

para mantener el cultivo en condiciones óptimas.   

 

 

Figura 3.6.- Lector de microplacas marca Thermo Scientific ™ modelo Multiskan FC. 

 

3.5.4 Pruebas de adhesión celular por Microscopía de 
Fluorescencia 

 

Se estudió la capacidad de adhesión de las células óseas a las aleaciones 

mediante microscopía de fluorescencia. Para realizar esta prueba se empleó una 

microplaca de 24 pozos, esterilizada con anterioridad con las aleaciones 

anodizadas [5, 10, 15 y 20 Volts], los controles TiNi y Ti-24Zr-10Nb-2Sn sin 

anodizar y células libres de aleación como control positivo (cada una de las 
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aleaciones por triplicado). En condiciones de esterilidad, se inoculó sobre la 

superficie de cada aleación un total de 5x104 células. Tras esto, la microplaca se 

llevó a incubar a 37 °C por 30 minutos para permitir la adhesión de las células a 

las aleaciones. Al pasar este tiempo, sobre el borde de cada pozo, se agregó                

2 mL de medio DMEM (Dulbecco's Modified Eagle's medium) suplementado con 

10% de Suero fetal bovino, ácido ascórbico (50 mg/mL), kanamicina (10 mg/mL), 

dexametasona (100 nM) y β-glicerofosfato (10 mM), incubando las muestras 

durante 72 horas a una temperatura de 37 °C con una atmósfera de 5% de CO2 

y 95% de humedad relativa. Una vez pasado el tiempo de incubación, se retiró el 

medio y se realizaron 2 lavados con 2 mL de PBS estéril, al terminar los lavados, 

las células fueron fijadas con 500 µL de paraformaldehído al 4% durante 5 

minutos, tras esto se retiró la solución fijadora y se realizaron nuevamente 2 

lavados con 2 mL de PBS estéril, a continuación, las células se permeabilizaron 

con tritón 1x por 2 minutos, después del tiempo de permeabilización, se retiró la 

solución y lavaron las células con PBS estéril. Las células se tiñeron con un 

marcador fluorescente, DAPI (4,6-diamino-2-fenilindol) y se observaron con un 

microscopio de fluorescencia marca ZEISS modelo Axio Imager, a 358 nm (figura 

3.7). Las imágenes se tomaron con la cámara digital integrada al microscopio y 

se analizaron utilizando el software AxioVision, proporcionado por el fabricante.  

 

 

Figura 3.7.- Microscopio de fluorescencia marca ZEISS modelo Axio Imager. 
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3.6 Pruebas antibacterianas contra S. aureus 
 

3.6.1 Pruebas de liberación de fármaco 
 

Se realizó el proceso de anodización de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn (láminas 

de 10 mm ancho, 10 mm de largo y 0.11 mm de espesor) a los voltajes 

predeterminados [5, 10, 15 y 20 Volts], como controles de la aleación se 

emplearon láminas de TiNi y de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn sin anodizar. Para 

la carga y medición se empleó como fármaco sulfato de gentamicina al 1% (p/v) 

en agua. Primeramente, las aleaciones se limpiaron con agua desionizada y se 

dejaron secar a temperatura ambiente. A continuación, se pipetearon 500 μL del 

fármaco sobre la superficie de los anodizados y se dejó secar al aire a 

temperatura ambiente, eliminando el exceso de fármaco con un paño. Este 

proceso se repitió 20 veces con el objetivo de cagar una cantidad sustancial de 

fármaco sobre la matriz nanoestructurada de las aleaciones. Posteriormente, las 

aleaciones cargadas con el fármaco fueron sumergidas en 1.5 mL de PBS. Tras 

ello, se tomaron 5 μL de esta solución y se procedió a medir la liberación de 

sulfato de gentamicina, empleando un espectrofotómetro UV-Vis Nanodrop de la 

marca Thermo Scientific modelo 2000 a 296nm (figura 3.8). El proceso de 

liberación fue medido desde los primeros 5 minutos hasta 24 horas, empleando 

PBS como blanco. Tras finalizar, se realizaron los análisis estadísticos 

correspondientes con la densidad óptica obtenida y se graficaron los resultados 

empleando el programa OriginPro en su versión 8. 
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Figura 3.8.- Espectrofotómetro UV-Vis Nanodrop de la marca Thermo Scientific modelo 
2000. 

 

3.6.2 Activación del microorganismo  
 

La cepa de S. aureus se activó mediante resiembras sucesivas, 5 días previos a 

las pruebas, agregando a 3 tubos de 13x100 mm conteniendo 5 mL de medio de 

cultivo ICC caldo estéril, un inóculo de 100 µL de bacteria en condiciones de 

esterilidad, posteriormente se llevaron a incubar a 37ºC por 24 h, el procedimiento 

se realizó nuevamente durante los días restantes. 

 

3.6.3 Método del antibiograma  
  
La determinación de la sensibilidad de S. aureus al antibiótico gentamicina                  

(160 mg/ 16 mL), consistió en depositar en condiciones de esterilidad, discos de 

las aleaciones anodizadas [5, 10, 15 y 20 Volts] cargados y no cargados con el 

antibiótico gentamicina sobre la superficie de agar ICC contenido en una placa 

de Petri previamente inoculada con S. aureus. Tan pronto como los discos de las 

aleaciones cargadas con el antibiótico se ponen en contacto con la superficie del 

agar, el antibiótico difunde de manera radial formándose un gradiente de 

concentración. Después de 24 horas de incubación a 37 °C, los discos aparecen 

rodeados por una zona de inhibición. Se midió el diámetro de la zona de inhibición 
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y los resultados se interpretaron como: sensible ≤ 12 mm, intermedio 13-14 mm 

y resistente ≥ 15 mm. Como control positivo de inhibición se utilizó un disco de 

papel filtro impregnado con el antibiótico gentamicina y como controles de la 

aleación se emplearon discos de TiNi y discos de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn 

sin anodizar. 

 

 

3.6.4 Método de espectrofotometría  
 

Se tomó un inóculo inicial de 100 µL de S. aureus previamente activada y las 

aleaciones anodizadas y sin anodizar a evaluar [5, 10, 15 y 20 Volts] (láminas de 

5 mm ancho, 5 mm de largo y 0.11 mm de espesor),  se colocaron en tubos de 

13x100 mm conteniendo un volumen de 5 mL de medio de cultivo ICC caldo 

estéril, los tubos se  llevaron a incubar a 37°C por 24 h, posteriormente, se 

procedió a leer las absorbancias de los tubos a 635 nm en un espectrofotómetro 

marca GENESYS™ modelo 5 (figura 3.9), a continuación, se realizaron los 

cálculos correspondientes a los valores obtenidos y se graficaron estos 

resultados empleando el programa Microsoft Excel 2013. 

 

 

Figura 3.9.- Espectrofotómetro marca GENESYS™ modelo 5. 
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3.6.5 Método de vertido en placa  
 

De los datos obtenidos por el método de espectrofotometría, en tubos 13x150mm 

conteniendo un volumen de 9 mL de solución salina fisiológica 0.85% estéril, se 

agregó 1 mL del  medio de cultivo que contenían las aleaciones, realizando 

diluciones seriadas 10-1 a 10-12, posteriormente se realizó la técnica de vertido en 

placa, agregando 1 mL de las diluciones 10-8 a 10-12 en placa de Petri por 

triplicado para cada una de las muestras, a continuación en condiciones de 

esterilidad, a las placas de Petri se les vertió 15 mL de agar ICC, homogenizando 

la muestra 8 veces la forma de 8, dejando solidificar el agar a temperatura 

ambiente,  ya solidificado el agar,  las placas de Petri se llevaron a incubar a 37°C 

por 24 h, después de este tiempo se determinó la actividad antibacteriana de las 

muestras por el método de recuento en placa, realizando los cálculos 

correspondientes al número de colonias obtenidas y graficando estos resultados 

empleando el programa Microsoft Excel 2013. 

 

3.7 Diseño y fabricación de la placa mandibular a 
partir de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn 

 

Para el diseño de la placa mandibular, se empleó un software de diseño asistido 

por computadora utilizado para dibujo 2D y modelado 3D, AutoCAD en su versión 

21.1. Debido a la superelasticidad de la aleación, este diseño permite una fácil 

adaptación a los requerimientos funcionales y condiciones físicas de los animales 

de experimentación, pues el material puede abrirse y una vez implantado 

ajustarse a la estructura del hueso sin perder sus propiedades mecánicas debido 

a las grandes deformaciones recuperables que soporta.  

La fabricación se llevó a cabo en un taller especializado, en donde usando una 

cortadora de hilo por electroerosión (EDM), las aleaciones se cortaron en 

secciones de 15 mm de diámetro por 10 mm de largo. Además, se realizaron                   

6 orificios circulares en los extremos de la aleación empleando un taladro 

especial, con una broca helicoidal de 1/32¨, con la finalidad de poder realizar una 
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mejor sujeción (figura 3.2). Para estudiar placas dentales, es necesario utilizar un 

modelo que sea reproducible y en el que las dimensiones de la placa sean 

comparables a las utilizadas en seres humanos. Independientemente del diseño, 

las placas deben tener un tamaño adecuado para la especie elegida y para el 

sitio de implantación ósea [3]. En este proyecto de investigación, se diseñó y 

fabricó una placa mandibular a partir de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn            

(figura 3.3), las dimensiones de las placas para los estudios “in vivo” se basaron 

en el tamaño del animal de experimentación ratas macho albinas de la variedad 

Wistar y el hueso elegido; la mandíbula. La placa propuesta en esta investigación 

permite, en combinación con los tornillos fabricados de acero inoxidable, 

estabilizar una fractura ósea hasta su regeneración. Los orificios redondos en la 

placa que permiten colocar los tornillos en posición céntrica, y éstos, durante su 

inserción, ejercerán una fuerza perpendicular a su eje provocando así la 

compresión del foco de la fractura, el diseño de la placa reproduce la anatomía 

de la región mandibular y los tornillos autorroscantes que acompañan la placa se 

usaron como medio de tracción para asegurar la compresión entre los dos 

fragmentos mandibulares. 

 

 

Figura 3.2.- Propuesta realizada para el diseño y fabricación de la placa mandibular a partir 
de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn. 
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Como ya se mencionó, la fijación de los tornillos al hueso a través de la placa 

requiere de una interfaz hueso-placa estable para la transmisión de las fuerzas. 

Esta estabilidad de la interfaz hueso-placa depende no solamente del diseño sino 

también de la superficie del implante [4], la cual juega un papel significativo en el 

éxito de las placas dentales debido a su interacción no solo con el sitio de 

implantación si no también con el tejido circundante [5]. En este proyecto el grado 

de biocompatibilidad y oseointegración “in vivo” de la placa se mejoró mediante 

la funcionalización superficial de la aleación mediante el tratamiento de 

anodizado, lo cual dio como resultado la formación de nanotubos de TiO2. 

 

 

Figura 3.3.- Imagen representativa de la placa mandibular fabricada a partir de la aleación                          
Ti-24Zr-10Nb-2Sn. 

 

 

3.8 Fijación biológica de la placa mandibular y 
desarrollo de pruebas “in vivo” 

 

Para la fijación biológica de la placa y el desarrollo de las pruebas “in vivo” en 

este proyecto se emplearon como modelo animal, ratas albinas de la variedad 

Wistar, un animal de laboratorio muy utilizado para la experimentación en 

ingeniería biomédica. Las características principales de estos modelos fueron: 

ratas de sexo indistinto, con tres meses de edad y un peso entre 280 a 320 

gramos aproximadamente. Las especificaciones técnicas para el cuidado y uso 

de estos animales de experimentación se apegaron estrictamente a la norma 
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oficial mexicana NOM-062-ZOO-1999. El desarrollo de las pruebas “in vivo” 

consistió en la implantación quirúrgica de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn, 

realizando una fractura vertical a lo ancho de la mandíbula de las ratas, todo en 

condiciones de esterilidad. La implantación de la aleación permitió la unión del 

hueso fracturado, promoviendo la regeneración ósea. Este procedimiento se 

realizó en un grupo de ratas en el cual se implantó la aleación funcionalizada con 

nanoestructuras de óxido de titanio. Se estudió la evolución y regeneración del 

tejido óseo en presencia de la aleación por un periodo de 30 días, lo que nos 

permitió evaluar la respuesta de los tejidos vivos.  
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4. RESULTADOS Y DISCUSIONES 
 

 

4.1 Introducción  
 

En el presente capítulo se muestran los resultados de los experimentos descritos 

en el capítulo anterior. El capítulo comienza con el análisis de las curvas de 

corriente contra el tiempo que indican el crecimiento de las capas de nanotubos 

sobre la superficie de las aleaciones obtenidas mediante el proceso de 

anodización, posteriormente se presentan y discuten los resultados de la 

caracterización de la morfología y composición elemental de las aleaciones 

anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn. A continuación, se describen y discuten los 

resultados de las pruebas de biocompatibilidad “in vitro”, primero, se presentan 

los resultados del estudio de la capacidad de adhesión de las células óseas a las 

aleaciones anodizadas mediante microscopía de fluorescencia, seguido de la 

evaluación de la actividad citotóxica de las aleaciones anodizadas de sobre las 

células de cultivo primario por el ensayo colorimétrico de MTT, empleado para 

cuantificar la viabilidad celular. Además, se estudiaron los perfiles de liberación 

del fármaco gentamicina en las aleaciones anodizadas y se determinaron las 

propiedades antibacterianas sobre el crecimiento “in vitro” de S. aureus, 

empleando las técnicas microbiológicas del antibiograma, la técnica de 

espectrofotometría y el recuento bacteriano en placa. Por último, en este capítulo, 

se muestran los resultados obtenidos de las pruebas de biocompatibilidad                       

“in vivo”, se describe la implantación quirúrgica de la aleación funcionalizada con 

nanoestructuras de óxido de titanio y se discute la evolución y regeneración del 

tejido óseo. 
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4.2 Análisis de las curvas de densidad de corriente 
tiempo que indica el crecimiento de las capas 
anódicas en la aleación de Ti-24Zr-10Nb-2Sn 

 

Como se comentó en el capítulo anterior, el crecimiento de las nanoestructuras 

sobre la superficie de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn se llevó a cabo mediante en 

un barrido potencial con voltajes constantes de 5, 10, 15 y 20 V en una solución 

electrolítica de (NH4)2 SO4 a una concentración de 1 M y NH4F a una 

concentración de 0.25 M durante 30 minutos a 25°C. En todos los experimentos 

realizados, los gráficos de la densidad de corriente contra el tiempo que 

representan los anodizados de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn comprendían 

diferentes etapas: una primera etapa con un aumento de corriente, en donde 

inicialmente existe la formación de una capa de óxido compacta, posteriormente 

la superficie se activa localmente y los poros comienzan a crecer aleatoriamente, 

debido al crecimiento de los poros, el área activa aumenta también, lo que da 

como resultado un aumento en la densidad de corriente, hasta que alcanza un 

valor máximo. A continuación, dado que los poros comienzan a interferir entre sí, 

la densidad de corriente disminuye progresivamente hasta alcanzar un valor 

estacionario, y una estructura auto-ordenada sigue creciendo con el tiempo hasta 

el término de la anodización después de 1800 segundos [1-4]. Es importante el 

control del tiempo en el proceso de anodización ya que una variación en el mismo 

puede modificar las dimensiones de la capa de nanotubos [5]. 

 

La línea continua de la figura 4.1 muestra una gráfica de densidad de corriente 

contra tiempo de anodizado a un potencial constante de 5 V. En dicha gráfica se 

observa un rápido aumento en la densidad de la corriente hasta 

aproximadamente 25 mA/cm2 y luego cae a un valor constante de 

aproximadamente 10 mA/cm2, hasta que la anodización termina después de 

1800 s. 
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Figura 4.1.- Curva densidad de corriente-tiempo que indica el crecimiento de una capa 
anódica a 5 Volts en una solución de (NH4)2 SO4 y NH4F a temperatura ambiente. 

 

En la figura 4.2 de la misma forma que en la figura anterior se muestra el 

comportamiento de la corriente contra el tiempo de anodizado, ahora a un 

potencial constante de 10 V. En este caso, la densidad de la corriente aumenta 

rápidamente hasta aproximadamente 50 mA/cm2, luego cae a un valor constante 

de 20 mA/cm2 durante los primeros 1200 s, posteriormente tiene una nueva caída 

de corriente en aproximadamente 18 mA/cm2, hasta el término de la anodización, 

estas caídas de corriente se atribuyen como ya se mencionó a la interferencia 

muta entre los poros lo que provoca el crecimiento continuo de la capa                       

auto-ordenada de nanotubos a lo largo del tiempo de anodización [4, 6]. 



 

45 

 

 

Figura 4.2.- Curva densidad de corriente-tiempo que indica el crecimiento de una capa 
anódica a 10 Volts en una solución de (NH4)2 SO4 y NH4F a temperatura ambiente.  

 

En la figura 4.3 se muestra el gráfico de la corriente contra el tiempo de 

anodizado, ahora a un potencial de 15 V. En este gráfico, en la primera etapa la 

densidad de la corriente aumenta rápidamente hasta aproximadamente                       

68 mA/cm2, luego cae a un valor constante de 20 mA/cm2 durante los primeros 

500 segundos, a continuación, tiene una nueva caída de corriente en 

aproximadamente 19 mA/cm2 durante los siguientes segundos, llegando a 

obtener un valor de corriente de 18 mA/cm2 hasta el término de la anodización, 

después de 1800 segundos.  
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Figura 4.3.- Curva densidad de corriente-tiempo que indica el crecimiento de una capa 
anódica a 15 Volts en una solución de (NH4)2 SO4 y NH4F a temperatura ambiente.  

 

En la figura 4.4, el potencial utilizado durante la anodización fue de 20 V. En este 

caso, la densidad de la corriente aumentó hasta aproximadamente 100 mA/cm2, 

luego cae a un valor constante de 28 mA/cm2 aproximadamente durante los 

primeros 100 segundos de anodizado, posteriormente, tiene una nueva caída 

progresiva de corriente hasta alcanzar un valor constante de 20 mA/cm2 durante 

los siguientes segundos y hasta el término de la anodización. En general, de las 

figuras anteriores, se aprecia un pico de densidad de corriente que aumenta a 

medida que el voltaje aumenta, como se mencionó, esto sucede durante la 

formación de la capa compacta de óxido, sin embargo, la corriente cae y se 

estabiliza en aproximadamente 20 mA/cm2 para todos los casos. Además del 

cambio en la densidad de corriente se espera que exista un cambio en la 

morfología debido al potencial aplicado. Esto será discutido en la próxima 

sección. 
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Figura 4.4.- Curva densidad de corriente-tiempo que indica el crecimiento de una capa 
anódica a 20 Volts en una solución de (NH4)2 SO4 y NH4F a temperatura ambiente.  

 

 

4.3 Caracterización de la morfología y composición 
elemental de las aleaciones anodizadas de                  
Ti-24Zr-10Nb-2Sn, mediante Microscopía Electrónica 
de Barrido 

 

En esta sección se presenta y discuten los resultados de la caracterización 

morfológica y de la composición elemental de las aleaciones anodizadas de               

Ti-24Zr-10Nb-2Sn. Como ya se mencionó, el crecimiento de las capas de 

nanotubos sobre la superficie de la aleación se llevó a cabo mediante en un 

barrido potencial con voltajes constantes de 5, 10, 15 y 20 V durante 30 minutos 

a temperatura ambiente. En la figura 4.5, se muestran micrografías de SEM de 

la vista superior (a, c) y en sección transversal (b, d) de las capas de nanotubos 

formadas por anodización a 5 V. En la vista superior de la figura 4.5 (a, c), se 

puede ver una capa organizada de nanotubos, abiertos y rodeados por un 

precipitado de óxido producto de la reacción de anodización. Generalmente, en 
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la etapa inicial de anodización, se forma una capa superficial irregular y se elimina 

gradualmente a medida que avanza la anodización [7]. Nuestros resultados 

indican que a una duración de anodización de 30 minutos no se logra eliminar 

completamente esta capa, lo que supone que sería necesario aumentar el tiempo 

para eliminar esta capa con el fin de exponer con claridad la estructura 

nanotubular subyacente. En la sección transversal de la figura 4.5 (b, d) se puede 

apreciar una estructura similar a una banda irregular en lugar de una morfología 

de matriz nanotubular. Como lo veremos más adelante en los siguientes 

anodizados, un aumento en el voltaje de anodización aumenta la longitud del 

nanotubo, ya que la fuerza motriz para el transporte iónico a través de la capa de 

óxido en el fondo del poro es aumentada, lo que dará lugar a una migración más 

rápida de iones y por lo tanto la longitud y diámetro de los nanotubos aumentan 

[8]. En este anodizado, como la velocidad de formación en el fondo y la velocidad 

de disolución de la parte superior de los nanotubos son lentas debido al bajo 

voltaje aplicado, la longitud de los nanotubos es baja.  

 

 

Figura 4.5.- Vista superior (a, c) y sección transversal (b, d) de nanotubos preparados por 
anodización a 5 Volts durante 30 minutos a temperatura ambiente.  
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En la figura 4.6, se muestran micrografías de SEM de la vista superior (a, c) y en 

sección transversal (b, d) de las capas de nanotubos formadas por anodización 

a 10 V. En la vista superior de la figura 4.6 (a), se puede ver la distribución general 

de la capa de crecida de nanotubos sobre la superficie de la aleación. En la figura 

4.6 (c), a una mayor magnificación se pueden observar con mayor claridad los 

nanotubos abiertos con una variedad diámetros y de longitudes. Por otra parte, 

en la sección transversal de la figura 4.6 (b, d) se puede visualizar claramente 

que se produce una capa ordenada de nanotubos altamente empaquetados con 

distintas dimensiones.  La capa nanotubular obtenida bajo estas condiciones de 

anodizado posee una morfología rugosa y lineal. Como se puede observar, la 

estructura y morfología de las capas de nanotubos puede ser alterada por los 

parámetros electroquímicos [9]. En este caso, la variación en el voltaje de 

anodización, con respecto al anterior, provoca un aumento en las dimensiones y 

configuración de los nanotubos. 

 

 

Figura 4.6.- Vista superior (a, c) y sección transversal (b, d) de nanotubos preparados por 
anodización a 10 Volts durante 30 minutos a temperatura ambiente.  
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En la figura 4.7, se muestran micrografías de SEM de la vista superior (a, c) y en 

sección transversal (b, d) de las capas de nanotubos formadas por anodización 

a 15 V. En la vista superior de la figura 4.7 (a), se pueden ver una capa 

organizada de nanotubos con diámetros claramente similares, abiertos y 

rodeados por una capa de óxido producto de la reacción de anodización. En la 

figura 4.7 (c), a una mayor magnificación, se logra apreciar que los nanotubos de 

mayor longitud están rodeados por nanotubos de menor longitud. En la sección 

transversal de la figura 4.7 (b, d) se puede observar, el crecimiento de una capa 

nanotubular poco diferenciada pero compacta, las paredes laterales de los 

nanotubos poseen una superficie rugosa y una configuración lineal. Por otra 

parte, en la figura 4.7 (b) se observa la formación de poros sobre la superficie de 

la aleación, indicado con una flecha, relacionado al agrietamiento de forma 

localizada de la capa de óxido por efecto de la disolución química del óxido 

provocado por los iones fluoruros empleado en el anodizado [10].   

 

 

Figura 4.7.- Vista superior (a, c) y sección transversal (b, d) de nanotubos preparados por 
anodización a 15 Volts durante 30 minutos a temperatura ambiente.  
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En la figura 4.8, se muestran micrografías de SEM de la vista superior (a, c) y en 

sección transversal (b, d) de las capas de nanotubos formadas por anodización 

a 20 V. En la vista superior de la figura 4.8 (a, c), de manera similar a la figura 

anterior, se observan capas auto-organizadas que consisten en matrices 

nanotubulares con diámetros diferentes, donde los nanotubos grandes están 

rodeados por varios tubos pequeños, esta característica de auto-organización 

con diámetros diferentes también es evidente desde la vista transversal. 

Asimismo, se observa que la superficie de la aleación está ligeramente cubierta 

por precipitados o productos de reacción intermedios presumiblemente de óxidos 

de titanio (Ti). En la vista en sección transversal de la figura 4.8 (b, d) se puede 

observar claramente que se produce una capa altamente ordenada que consiste 

en nanotubos densamente empaquetados con una parte superior abierta y un 

fondo cerrado. La capa nanoestructurada obtenida por este anodizado, posee 

una superficie rugosa y una morfología recta; además, en la figura 4.8 (d) se 

observan unas ondulaciones en las paredes laterales de los nanotubos que son 

atribuidas a las inestabilidades durante el crecimiento de los tubos [11].  

 

  

Figura 4.8.- Vista superior (a, c) y sección transversal (b, d) de nanotubos preparados por 
anodización a 20 Volts durante 30 minutos a temperatura ambiente.  
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A continuación, se muestra el diámetro y longitud promedio obtenido de los 

nanotubos crecidos sobre la superficie de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn a 

diferentes voltajes de anodización (figura 4.9). 

 

 

Figura 4.9.- Imágenes representativas del análisis realizado para la obtención del diámetro 
y longitud promedio de los nanotubos crecidos sobre la superficie de la 
aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn a diferentes voltajes de anodización, (a,b) vista 
superior y (c,d) sección transversal. 
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Tabla I: 
Resumen del diámetro y longitud promedio de los nanotubos crecidos sobre 

la superficie de la aleación a diferentes voltajes de anodización 

Aleación 
Voltaje de 

anodización 

Diámetro 

promedio (nm) 

Longitud 

promedio (nm) 

Ti-24Zr-10Nb-2Sn 

5 V 11.1 120 

10 V 24.5 999 

15 V 50.0 2200 

20 V 74.2 3400 

 

De la tabla anterior, se graficaron los datos para poder apreciar más claramente 

la dependencia casi lineal del diámetro de los nanotubos (figura 4.10a), en 

función del potencial de anodización, cuando el voltaje de anodización aumentó 

de 5 a 20V, durante un periodo de 30 minutos, el diámetro de los nanotubos 

aumenta casi linealmente de 11.1 a 74.2 nm respectivamente. Así mismo, la 

longitud de la capa de nanotubos también puede ser controlada por el voltaje 

aplicado, cuando el voltaje de anodización aumentó de 5 a 20V y las longitudes 

de los nanotubos aumentaron de 120 a 3,400 nm con este aumento en el voltaje 

de anodizado. En la figura 4.10 (b) se puede ver la influencia proporcional que 

tiene este parámetro sobre las dimensiones de los nanotubos. El aumento en las 

dimensiones de los nanotubos se atribuye a una competencia entre la formación 

del óxido en la base del nanotubo y la disolución química del óxido en la parte 

superior por los iones fluoruro presentes en el electrolito empleado, lo que 

significa que la formación de nanotubos bajo estas condiciones de anodizado 

está limitada por el potencial aplicado, dado que se ha reportado que la mayor 

potencial aplicado la velocidad de disolución química es mayor que la de la 

formación del óxido, lo que implica la formación de estructuras tubulares de 

mayor longitud [8].  
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Figura 4.10.- Variación en el diámetro (a) y longitud (b) de los nanotubos crecidos sobre la 
superficie de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn en función del potencial de 
anodización durante 30 minutos a temperatura ambiente. 

 

Posteriormente en este proyecto de investigación se procedió a caracterizar la 

composición química de las muestras anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn por 

medio energía dispersiva de Rayos X (EDXS) en el SEM (figura 4.11 y 4.12). 

 

 

Figura 4.11.- Imágenes representativas del análisis y caracterización de la composición 
química de las muestras anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn por medio energía 
dispersiva de Rayos X (EDXS), (a) 5 V y (b) 10V. 
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Figura 4.12.- Imágenes representativas del análisis y caracterización de la composición 
química de las muestras anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn por medio energía 
dispersiva de Rayos X (EDXS), (a) 15 V y (b) 20V. 

 

Como se puede ver en la tabla II, el análisis realizado en diferentes sitios de las 

capas anódicas reveló que cada muestra estaba compuesta principalmente de 

los elementos Ti, Zr, Nb, Sn, O y F. Con la incorporación de los elementos O y F 

en las muestras anodizadas, los porcentajes de los elementos originales Ti, Zr, 

Nb y Sn cambiaron. Con el aumento en el porcentaje de O, los porcentajes del 

elemento Zr en los anodizados de 5 y 15 V fueron menores, en comparación con 

la aleación, el mismo caso se presenta en el elemento Ti en los anodizados 15 y 

20 V, la disminución en el porcentaje de estos elementos puede ser explicado 

considerando la diferencia en la tasa de disolución por diferentes sistemas de 

óxidos ya que se ha reportado que la formación de nanotubos en diferentes 

metales puros tiene diferentes tasas de disolución química en electrolitos con 

iones fluoruro [12]. La presencia del flúor en las capas anódicas varía entre un 

6.67 y un 13.11 at% a partir de la solución electrolítica de (NH4)2 SO4 a una 

concentración de 1 M y NH4F a una concentración de 0.25 M. Los nanotubos 

formados a 5 y 10 V contenían entre un 13.03 y 6.62 at% de flúor 

respectivamente, después de 30 minutos de anodización. La disminución en el 
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contenido de flúor en el anodizado de 10 V aparentemente se produce debido a 

la disolución intensa del óxido en las paredes de los nanotubos [13]. Por otra 

parte, los nanotubos formados a 15 y 20 V contenían entre un 13.11 y 6.67 at% 

de flúor respectivamente; notablemente, el contenido de flúor en los nanotubos 

formados a 5 V es similar a los formados a 15 V a pesar de que el espesor es 

inferior Dado que la longitud de la parte nanoporosa de la película es 

aproximadamente la misma en ambos casos, se ha reportado que el flúor se 

incorpora mayormente en la parte porosa de la película, ya que dependiendo del 

sitio de análisis y de las condiciones del anodizado el contenido de flúor puede 

cambiar [14]. 

El estudio del contenido de flúor en las aleaciones anodizadas es de especial 

interés, ya que la presencia de este elemento ha sido relacionada con 

propiedades antibacterianas. Además, se ha reportado que la presencia del flúor 

no altera la respuesta celular en comparación con aleaciones sin anodizar [13]. 

 

 

Tabla II: 
Análisis de la composición elemental (EDXS) de los nanotubos crecidos 

sobre la superficie de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn a diferentes 
voltajes de anodización  

Anodizado 

Ti 

(wt%)/ 

(at%) 

Zr 

(wt%)/ (at%) 

Nb 

(wt%)/ (at%) 

Sn 

(wt%)/ (at%) 

O 

(wt%)/ (at%) 

F 

(wt%)/ (at%) 

5 V 40.20/ 24.95 00.93/ 00.30 18.00/ 05.76 03.77/ 00.94 26.25/ 48.78 08.33/ 13.03 

10 V 35.22/ 29.16 25.32/ 11.01 15.14/ 06.46 03.76/ 01.25 14.50/ 35.93 03.17/ 06.62 

15 V 18.94/ 09.58 15.14/ 04.02 08.87/ 02.31 01.48/ 00.30 38.13/ 57.77 10.28/ 13.11 

20 V 30.65/ 20.90 22.46/ 08.64 13.22/ 04.65 02.55/ 00.70 19.12/ 39.03 03.88/ 06.67 

                                                                                   (wt%): Porcentaje en peso                          
(at%): Porcentaje atómico 
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Una vez caracterizada la morfología y composición de los nanotubos se procedió 

a evaluar la biocompatiblidad de las aleaciones con nanotubos. Primeramente, 

se evaluó la capacidad de adhesión de las células de cultivo primario a las 

aleaciones anodizadas mediante microscopia de fluorescencia, los resultados 

serán comentados en la siguiente sección. 

 

4.4 Estudio de la adhesión de las células de cultivo 
primario a las aleaciones anodizadas de                   
Ti-24Zr-10Nb-2Sn mediante microscopía de 
fluorescencia 

 

Para el desarrollo de dispositivos biomédicos, la naturaleza química y la 

morfología superficial de los biomateriales son factores determinantes en la 

biocompatibilidad, ya que la superficie del biomaterial es la primera en entrar en 

contacto con el tejido vivo cuando este se introduce en el cuerpo [15]. Un factor 

determinante en el estudio de la biocompatibilidad de materiales empleados 

como placas dentales es la adhesión celular, la cual hace alusión a la cantidad 

de células que se pueden adherir a la superficie de un biomaterial [16]. Para 

iniciar con las pruebas de biocompatibilidad “in vitro”, en este proyecto de 

investigación, se estudió la capacidad de adhesión de las células óseas a las 

aleaciones anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn [5, 10, 15 y 20 Volts] y los controles 

Ti-24Zr-10Nb-2Sn sin anodizar, TiNi y células libres mediante microscopía de 

fluorescencia. En la figura 4.13, se muestran las imágenes de fluorescencia de 

las células de cultivo primario sobre los controles empleados mediante la tinción 

de los núcleos con DAPI. En la figura 4.13 (a,b) se observan las células libres 

crecidas en placas de cultivo celular, estas placas están fabricadas de una 

superficie de poliestireno hidrófilo, que mejora la adherencia celular [17], por lo 

cual se logra observar una gran cantidad de núcleos de células adheridas por 

campo. Esta tendencia también es observada en la figura 4.12 (c,d), que 

corresponde al control de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn, en donde se puede 

apreciar una gran cantidad de núcleos teñidos, cada uno correspondiente a una 
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célula adherida a la superficie de la aleación. En el en el caso del control 

correspondiente a la aleación titanio-níquel (TiNi) figura 4.13 (e,f), se puede ver 

una disminución en la cantidad de núcleos, lo que indica que se fijaron pocas 

células sobre la superficie de esta aleación; como ya se mencionó, esto puede 

deberse a la corrosión de la aleación cuando entra en contacto con el medio de 

cultivo, lo que provoca un efecto adverso en la viabilidad celular [18, 19].   

 

 

Figura 4.13.- Imágenes de microscopía de fluorescencia de células de cultivo celular 
primario mediante la tinción de los núcleos con el marcador fluorescente 
DAPI (4,6-diamino-2-fenilindol) después de 72 horas de incubación a 37 °C 
con una atmósfera de 5% de CO2 y 95% de humedad relativa. Células libres 
de aleación (a, b), control Ti-24Zr-10Nb-2Sn (c,d) y TiNi (e,f) 

 

En la figura 4.14, se muestran las imágenes de fluorescencia de las células de 

cultivo primario sobre sobre las aleaciones anodizadas de 5 y 10 V mediante la 

tinción de los núcleos con DAPI. En la figura 4.14 (a,b) se muestran los núcleos 

teñidos de células adheridas sobre la superficie del anodizado a 5 V, se puede 
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ver gran cantidad de núcleos teñidos, sin embargo, se observó un mayor índice 

de adhesión celular en la figura 4.14 (c,d), que pertenece al anodizado de 10 V. 

Como ya lo vimos en la sección de caracterización, la superficie activa de estos 

anodizados tiene un tamaño nanométrico, lo cual puede favorecer la adhesión 

celular, ya que se ha reportado que los componentes celulares que están en el 

rango nanométrico se pueden fijar fácilmente a este tipo de superficies [20]. 

 

 

 

Figura 4.14.- Imágenes de microscopía de fluorescencia de células de cultivo celular 
primario mediante la tinción de los núcleos con el marcador fluorescente 
DAPI (4,6-diamino-2-fenilindol) después de 72 horas de incubación a 37 °C 
con una atmósfera de 5% de CO2 y 95% de humedad relativa. Aleación 
anodizada a 5 V (a, b) y aleación anodizada a 10 V (c,d)  

 

En la figura 4.15, se muestran las imágenes de fluorescencia de las células de 

cultivo primario sobre sobre las aleaciones anodizadas de 15 y 20 V mediante la 

tinción de los núcleos con el marcador fluorescente DAPI. En la figura 4.15 (a,) 

se puede observar la distribución de los núcleos teñidos a lo largo de la superficie 

del anodizado a 15 V, mientras que en la figura 4.15 (b) se alcanza a apreciar la 

morfología celular con extensiones del citoplasma que las células han 

desarrollado de manera extensa sobre toda la superficie. Por otra parte se 
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observó una disminución en el índice de adhesión celular en la figura 4.15 (c,d), 

que pertenece al anodizado de 20 V. Como ya se mencionó, en las pruebas de 

viabilidad celular, esta disminución podría ser debida a las diferencias de carácter 

físico-químico, tales como la composición química o diferencias en la estructura 

del óxido [21]. 

 

 

Figura 4.15.- Imágenes de microscopía de fluorescencia de células de cultivo celular 
primario mediante la tinción de los núcleos con el marcador fluorescente 
DAPI (4,6-diamino-2-fenilindol) después de 72 horas de incubación a 37 °C 
con una atmósfera de 5% de CO2 y 95% de humedad relativa. Aleación 
anodizada a 15 V (a, b) y aleación anodizada a 20 V (c,d)  
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4.5 Actividad citotóxica de las aleaciones anodizadas 
de Ti-24Zr-10Nb-2Sn sobre células de cultivo 
primario mediante el ensayo colorimétrico de MTT 

 

La viabilidad celular, se refiere a la capacidad de las células de seguir 

desarrollando sus funciones metabólicas de manera normal ante la presencia de 

un biomaterial [16]. Para el desarrollo de dispositivos biomédicos, la composición 

química y la morfología superficial de los biomateriales son factores 

determinantes en la biocompatibilidad, ya que la superficie del biomaterial es la 

primera en entrar en contacto con el tejido vivo cuando este se introduce en el 

cuerpo [15]. En este proyecto de investigación, se evaluó la actividad citotóxica 

de las aleaciones anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn sobre las células de cultivo 

primario mediante el ensayo colorimétrico de MTT, empleado para cuantificar la 

viabilidad celular. El MTT amarillo es reducido a formazán púrpura cuando hay 

actividad mitocondrial, por lo que, el formazán que se produzca dentro de las 

muestras es directamente proporcional a las células vivas [22]. El ensayo 

realizado, está representado en la figura 4.16. 

Las células empleadas en este bioensayo fueron caracterizadas mediante la 

tinción de fosfatasa alcalina, después de 72 horas de cultivo en medio DMEM 

(Dulbecco's Modified Eagle's medium) suplementado con 10% de Suero fetal 

bovino, ácido ascórbico (50 mg/mL), kanamicina (10 mg/mL), dexametasona (100 

nM) y β-glicerofosfato (10 mM). Se logró observar la presencia de células teñidas 

de coloración roja lo que indicaba la presencia de células osteoblásticas, esto 

significa que las células no presentaron desdiferenciación, lo que sugiere que los 

materiales evaluados permiten a las células conservar sus características propias 

después de 72 horas de cultivo (figura 4.17). 
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Figura 4.16.- Ensayo colorimétrico MTT de aleaciones anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn 
sobre las células de cultivo primario 

 

 

Figura 4.17.- Caracterización de osteoblastos mediante la tinción de fosfatasa alcalina  

 

En la figura 4.18, se encuentran graficados los valores de absorbancia obtenidos 

por el ensayo colorimétrico de MTT, al evaluar las aleaciones anodizadas de              

Ti-24Zr-10Nb-2Sn [5, 10, 15 y 20 Volts] sobre células de cultivo primario.  

Los resultados obtenidos indican que el control de la aleación de                       

Ti-24Zr-10Nb-2Sn sin anodizar, no presentó citotoxicidad aparente, dando 

posiblemente a la formación de una capa de óxido que naturalmente se forma 

sobre las superficies de las aleaciones de titanio [23], sin embargo, se puede 
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observar una disminución en la viabilidad celular en el control de TiNi, esta 

disminución podría deberse a la liberación de iones Ni al medio de cultivo, lo que 

podría provocar un efecto negativo en la viabilidad celular [24]. 

Por otra parte, es posible observar una similitud entre la viabilidad celular de la 

muestra control (células libres de aleación) y la aleación anodizada a 5V, en el 

cual existe una mayor viabilidad en los cultivos celulares, en comparación con los 

anodizados de 10, 15 y 20 V en donde se observa una disminución en la 

viabilidad celular a medida que se modifica la superficie. Se puede observar que 

a partir de la aleación de 10 V no se observan cambios en la viabilidad celular, lo 

que podría indicar que las estructuras nanométricas obtenidas entre 10 y 20 V no 

generan una citotoxicidad mayor, aunque en la caracterización por microscopía 

electrónica de barrido se observan cambios estructurales relevantes. Los 

parámetros que influyen en la interacción de las células con superficies 

nanoestructuradas incluyen la topografía superficial, la energía superficial y la 

adsorción de proteínas, así como su conformación y formación de puntos de 

adhesión. Se ha informado que un aumento en el área superficial observada en 

las superficies nanoestructuradas aumenta la cantidad de proteínas adsorbidas 

en la superficie, lo que a su vez influye en la adhesión y la proliferación celular 

[25-27]. La disminución en la viabilidad celular por parte de los anodizados podría 

ser debida a las diferencias de carácter físico-químico, tales como la composición 

química o diferencias en la estructura del óxido [21]. Se ha reportado, además, 

que el tamaño, forma, espaciamiento y desorden de las nanoestructuras tienen 

gran influencia en el comportamiento celular [28, 29].   

Los resultados presentados en este bioensayo fueron obtenidos por triplicado, 

los datos se presentan como la media del porcentaje de citotoxicidad y la 

desviación estándar de la media.  
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Figura 4.18.- Actividad citotóxica de las aleaciones anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn sobre 
las células de cultivo primario mediante el ensayo colorimétrico de MTT 

 

En la figura 4.19, se encuentran graficados los valores porcentuales de viabilidad 

y citotoxicidad de las aleaciones anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn sobre las 

células de cultivo primario mediante el ensayo colorimétrico de MTT. El mayor 

porcentaje de viabilidad obtenido, fue para el anodizado de 5 V con un 99%, 

seguido del control de Ti-24Zr-10Nb-2Sn sin anodizar con un 94%. Por su parte, 

se observa un 84% de viabilidad celular para el control de la aleación TiNi, 

mientras que, para los anodizados de 10, 15 y 20 V se obtuvieron porcentajes de 

viabilidad de 85, 82 y 86% respectivamente, cabe resaltar que el anodizado de 

15 V fue el que mayor citotoxicidad presentó con un 18%.  
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Figura 4.19. Determinación del porcentaje de viabilidad celular y citotoxicidad de las 
aleaciones anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn sobre las células de cultivo 
primario mediante el ensayo colorimétrico de MTT. 
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4.6 Estudio de la liberación “in vitro” del fármaco 
gentamicina a partir de las aleaciones anodizadas 
de Ti-24Zr-10Nb-2Sn 

 

En los últimos años, las estructuras nanotubulares generadas en la superficie de 

las aleaciones de base Ti han sido ampliamente estudiados como sistemas de 

liberación de fármacos. Algunos factores para mejorar el rendimiento de los 

sistemas de liberación de fármacos en las superficies nanoestructuradas son el 

tamaño, la morfología y la uniformidad de las nanoestructuras de TiO2, para 

controlar estos factores se emplean diversas técnicas entre las que se encuentra 

la anodización electroquímica [30-32]. Como vimos en los resultados 

presentados al principio del capítulo, estos parámetros pueden ser controlados 

mediante el potencial aplicado. En este proyecto, se estudiaron los perfiles de 

liberación del fármaco gentamicina al 1% (p/v) en agua para la aleación 

anodizada de Ti-24Zr-10Nb-2Sn [5, 10, 15 y 20 Volts] 

 

En la figura 4.20, se encuentran graficados los perfiles de liberación para la 

aleación anodizada a 5 V.  Se puede observar que el proceso de liberación consta 

de dos etapas, una liberación inicial “ráfaga” (línea punteada) durante los 

primeros 60 minutos y una liberación constante, hasta llegar a las 24 horas de 

liberación [31-33]. 

El efecto de liberación inicial “ráfaga” se puede atribuir a la liberación de 

moléculas de fármaco que están adsorbidas sobre la superficie de los nanotubos. 

Esta etapa de liberación es muy rápida debido al alto gradiente de concentración 

entre los nanotubos y el medio circundante [34]. La cantidad de liberación de 

fármaco durante esa etapa debería ser lo suficientemente alta como para 

prevenir, por ejemplo, infecciones bacterianas en cirugías ortopédicas [31, 35]. 

Durante la segunda etapa, el fármaco se libera lentamente, esto debido a que las 

moléculas del fármaco difunden hacia el medio (PBS) desde el fondo de los 

nanotubos [31, 33]. 
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Figura 4.20. Perfil de liberación “in vitro” del fármaco gentamicina a partir de la aleación                            
Ti-24Zr-10Nb-2Sn anodizada a 5 V 

 

En la figura 4.21, se encuentran graficados los perfiles de liberación para la 

aleación anodizada a 10 V. En este caso, igualmente se puede observar que el 

proceso de liberación consta de dos etapas, una liberación inicial “ráfaga” durante 

los primeros 60 minutos y una liberación lenta y linealmente constante hasta 

llegar a las 24 horas de liberación. Se ha reportado que las características de los 

nanotubos no sólo tienen un impacto en la cantidad de fármaco cargado dentro 

de los tubos, sino también en el proceso de liberación. Si los nanotubos son más 

largos y tienen un diámetro mayor, se puede cargar una mayor cantidad del 

fármaco y en consecuencia una mayor liberación [36, 37]. 
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Como ya se mencionó en la sección de caracterización, los nanotubos fabricados 

a 10 V tienen mayor longitud y diámetro que los nanotubos obtenidos a 5 V, esto 

coincide con lo citado anteriormente ya que se puede observar en la figura 4.20, 

que la cantidad de fármaco liberado en la etapa inicial “ráfaga” (línea punteada), 

es muy cercano a la cantidad máxima de fármaco liberado. Por su parte en la 

figura 4.21, se puede ver que la cantidad de fármaco liberado en la etapa inicial 

es menor y el tiempo en llegar al máximo de liberación es mayor en comparación 

con el anodizado anterior lo que significa que las dimensiones de los nanotubos 

tienen una gran influencia en la cantidad total de carga y liberación del fármaco. 

 

 

Figura 4.21.- Perfil de liberación “in vitro” del fármaco gentamicina a partir de la aleación                            
Ti-24Zr-10Nb-2Sn anodizada a 10 V 
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En la figura 4.22, se encuentran graficados los perfiles de liberación para la 

aleación anodizada a 15 V. Los resultados muestran una liberación “ráfaga” 

durante los primeros 60 minutos, seguido de una liberación lenta del resto del 

fármaco. Para las estructuras nanotubulares a 20 V graficados en la figura 4.23, 

se observó una liberación más lenta, ya que la cantidad de fármaco liberado en 

la etapa inicial es menor en comparación con el anodizado a 15 V, probablemente 

debido a las diferencias en las dimensiones de los nanotubos, ya que entre más 

grandes sean las dimensiones de los nanotubos fabricados, mayor será la 

reducción en la cantidad del fármaco de liberación durante el efecto de la 

liberación inicial “ráfaga” [38]. Sin embargo, independientemente de la forma y 

longitud de las nanoestructuras obtenidas, la cinética de liberación de la 

gentamicina es muy similar entre ambos anodizados.  

 

 

Figura 4.22.- Perfil de liberación “in vitro” del fármaco gentamicina a partir de la aleación                           
Ti-24Zr-10Nb-2Sn anodizada a 15 V 
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Figura 4.23.- Perfil de liberación “in vitro” del fármaco gentamicina a partir de la aleación                           
Ti-24Zr-10Nb-2Sn anodizada a 20 V 

 

 

4.7 Determinación de las propiedades antibacterianas 
de las aleaciones anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn 
sobre S. aureus por el método del antibiograma 

 

Las propiedades antibacterianas de las aleaciones anodizadas de base Ti, han 

sido estudiadas recientemente [39-41]. El uso de materiales nanoestructurados 

para aplicaciones en cirugía ortopédica constituye un gran avance en la medicina. 

Sin embargo, la competencia entre células y bacterias por la colonización 

superficial de las placas dentales puede provocar problemas de infecciones en 

los pacientes. Las complicaciones causadas por la terapia antibiótica y el limitado 

control de los sistemas antibacterianos, conlleva a la búsqueda de nuevas formas 

de tratamiento, la terapia localizada mediante la liberación de fármaco en las 

aleaciones anodizadas podría constituir una alternativa para el manejo de 
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infecciones presentes durante la implantación quirúrgica. En esta investigación, 

se determinaron las propiedades antibacterianas de las aleaciones anodizadas 

de Ti-24Zr-10Nb-2Sn [5, 10, 15 y 20 Volts] cargados y no cargados con el 

antibiótico gentamicina sobre el crecimiento “in vitro” de S. aureus.  

En la figura 4.24, se encuentran representados, los resultados obtenidos por 

método de antibiograma, en la figura 4.24 (a) se muestra el control de S. aureus, 

el cual representa la viabilidad de la bacteria, en la figura 4.24 (b) se encuentra 

el control del fármaco gentamicina, en este caso, se utilizó un disco de papel filtro 

impregnado con el antibiótico a una concentración de (160 mg/ 16 mL), se puede 

observar el halo de inhibición, que indica la difusión del antibiótico al medio, lo 

que establece un gradiente de concentración alrededor del disco de papel filtro 

[42]. En la figura 4.24 (c), se muestran los controles de las aleaciones, en la parte 

superior se observa el disco de la aleación de Ti-24Zr-10Nb-2Sn y en la parte 

inferior el disco de la aleación de TiNi, los resultados indican que ambas 

aleaciones no presentan inhibición sobre el crecimiento de S. aureus,  esto en 

base a que las bacterias tienen la capacidad de crecer sobre toda la superficie 

de la placa, por lo cual podemos decir que este microorganismo es resistente a 

la presencia de estos materiales.  

 

En la figura 4.24 (d) están representados los resultados obtenidos para el control 

(sin carga de antibiótico) de los anodizados de la aleación de Ti-24Zr-10Nb-2Sn 

[5, 10, 15 y 20 Volts], el parte superior de la placa se encuentra el disco del 

anodizado de 5 V, en la parte inferior el del anodizado a 10 V, en la parte derecha, 

el disco del anodizado a 15 V, y en la izquierda el de 20 V. Los resultados 

muestran un pequeño halo de inhibición, que indica una ligera sensibilidad de la 

bacteria ante la presencia de estos anodizados, como ya se mencionó en la 

sección de caracterización, la superficie nanoestructurada de estos anodizados 

contiene trazas de flúor, por lo que la incorporación de estos iones en las 

superficies de los anodizados proporciona propiedades antibacterianas [41-43]. 
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Figura 4.24.- Método del antibiograma: (a) Control S. aureus, (b) Control gentamicina,                 
(c) Control aleaciones; arriba Ti-24Zr-10Nb-2Sn, abajo TiNi, (d) Control 
anodizados; arriba 5V, abajo 10V, derecha 15V, izquierda 20V. Los discos de 
las aleaciones se colocan sobre la superficie del agar inmediatamente 
después de haberla sembrado con la cepa de S. aureus. Los resultados 
fueron observados después de 24 horas de incubación.  

 

En la figura 4.25, se muestran los resultados obtenidos por método de 

antibiograma para cada uno de los anodizados cargados con el fármaco 

gentamicina, en la figura 4.25 (a) se encuentra el anodizado a 5 V, en la figura 

4.25 (b) el anodizado a 10 V, en la figura 4.25 (c) el anodizado de 15 V y por 

último en la figura 4.25 (d) el disco del anodizado a 20 V. En cada una de las 

placas se puede observar un amplio halo de inhibición, lo que indica la liberación 

y la difusión del antibiótico cargado en las aleaciones al medio de cultivo, 

estableciendo un gradiente de concentración alrededor del disco, por lo que las 

bacterias no tienen la capacidad de crecer en esta zona donde la concentración 

del fármaco liberado es lo bastante alta para inhibir su crecimiento.  
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En base a los valores de referencia y al tamaño de los halos de inhibición                      

(≥ 15 mm), se puede decir que la cepa de S. aureus es sensible al fármaco 

liberado de las aleaciones anodizadas [44].  

 

 

 

Figura 4.25.- Método del antibiograma: (a) 5 V, (b) 10 V, (c) 15 V, (d) 20 V, los discos de las 
aleaciones anodizadas cargadas con el fármaco gentamicina se colocan 
sobre la superficie del agar inmediatamente después de haberla sembrado 
con la cepa de S. aureus. Se observan los halos de inhibición del crecimiento 
alrededor de los diferentes discos después de 24 horas de incubación. 
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4.8 Determinación de las propiedades antibacterianas 
de las aleaciones anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn 
sobre S. aureus por el método de Espectrofotometría 

 

El éxito de biomateriales dentales no solo depende de la oseointegración sino 

también de la presencia de un entorno estéril alrededor del material implantado 

[45]. La innegable presencia de microorganismos durante el procedimiento de 

implantación puede llegar a desencadenar un problema de infección en la zona 

circundante a la intervención quirúrgica debido a la adherencia de bacterias sobre 

el material implantado [46, 47]. 

En este proyecto de investigación, se evaluaron las propiedades antibacterianas 

de las aleaciones anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn, así como las aleaciones 

cargadas con el fármaco gentamicina sobre el crecimiento “in vitro” de S. aureus. 

En la figura 4.26, se encuentran graficados los valores de absorbancia obtenidos 

por el método de espectrofotometría al evaluar las aleaciones anodizadas de               

Ti-24Zr-10Nb-2Sn [5, 10, 15 y 20 Volts] sobre el crecimiento “in vitro” de                      

S. aureus. Se empleó como control positivo de viabilidad bacteriana, un inóculo 

inicial de 100 µL de la cepa bacteriana y como controles de la aleación se 

emplearon láminas de TiNi y de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn sin anodizar. En 

este bioensayo ninguna aleación fue cargada con el antibiótico gentamicina. 
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Figura 4.26.- Determinación de la actividad antibacteriana de las aleaciones anodizadas de                           
Ti-24Zr-10Nb-2Sn sobre S. aureus por el método de Espectrofotometría. 

 

En este bioensayo, se observa una sensibilidad de la cepa de S. aureus a las 

cuatro aleaciones anodizadas a las que fue evaluada, siendo el anodizado de              

20 V el que presentó mayor actividad antibacteriana, con un valor promedio de 

absorbancia de 0.151, seguido del anodizado a 10 V con un valor de 0.1546 y 

posteriormente las aleaciones de 5 y 15 V con valores obtenidos de 0.1796 y 

0.1736 respectivamente, por lo que se considera que este microorganismo es 

sensible a la presencia de estas aleaciones anodizadas, esto posiblemente por 

la presencia del flúor [48, 49].  

Por otro lado, la aleación de TiNi, no presentó inhibición sobre el crecimiento         

“in vitro” de S. aureus, con valores de absorbancia similares al control positivo. 

Por su parte, se observa una sensibilidad de la cepa bacteriana al control de                      

Ti-24Zr-10Nb-2Sn, mostrando valores de absorbancia por debajo del control 

positivo. Estos resultados indican que las superficies de las aleaciones con 

cantidades de flúor incorporado, muestran una disminución significativa en la 

viabilidad bacteriana en comparación con las aleaciones que no contenían flúor. 

Los resultados presentados en este bioensayo fueron obtenidos por triplicado, 
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graficados como medias, con el programa Microsoft Excel 2013. En la figura 4.27, 

se encuentran graficados los valores de absorbancia obtenidos por el método de 

espectrofotometría al evaluar las aleaciones anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn     

[5, 10, 15 y 20 Volts] sobre el crecimiento “in vitro” de S. aureus. Se empleó como 

control positivo de viabilidad bacteriana, un inóculo inicial de 100 µL de la cepa 

bacteriana y como controles de la aleación se emplearon láminas de TiNi y de la 

aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn. En este bioensayo cada una de las aleaciones 

fueron cargadas con el antibiótico gentamicina. 

 

 

Figura 4.27.- Determinación de la actividad antibacteriana de las aleaciones anodizadas de                           
Ti-24Zr-10Nb-2Sn sobre S. aureus por el método de Espectrofotometría. 

 

En este bioensayo, se observa una sensibilidad de la cepa de S. aureus a los 

cuatro anodizados cargados con gentamicina a los que fue evaluado, al igual que 

en el ensayo anterior el anodizado de 20 V cargado con el fármaco fue el que 

presentó mayor actividad antibacteriana, con un valor promedio de absorbancia 

de 0.0433, seguido del anodizado a 5 V con un valor de 0.065 y posteriormente 
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con valores muy similares, las aleaciones de 10 y 15 V con absorbancias de 

0.0756 y 0.0733 respectivamente. En comparación con el ensayo anterior, se 

observa una disminución significativa en el crecimiento “in vitro” de S. aureus, por 

efecto de la liberación del fármaco gentamicina al medio de cultivo, la gentamicina 

tiene un efecto bactericida al unirse a la subunidad 30S del ribosoma bacteriano, 

impidiendo la transcripción del DNA bacteriano y, por tanto, la síntesis de 

proteínas [50]. A su vez las aleaciones empleadas como controles de la aleación 

TiNi y Ti-24Zr-10Nb-2Sn sin anodizar, mantienen el mismo comportamiento con 

respecto al ensayo anterior, siendo el material de TiNi el que no presenta 

inhibición sobre el crecimiento “in vitro” de S. aureus. Los resultados presentados 

en este bioensayo fueron obtenidos por triplicado, graficados como medias, con 

el programa Microsoft Excel 2013. Comparando los dos ensayos anteriores, los 

anodizados con y sin carga de gentamicina no permiten el crecimiento “in vitro” 

de S. aureus, pero este ensayo por espectrofotometría solo nos revela una 

perspectiva del comportamiento del microorganismo ante la presencia de la 

aleación, ya que este método solo nos permite monitorear el crecimiento 

bacteriano, no permite determinar si las aleaciones impiden la reproducción del 

microorganismo o provocan una reducción en la población bacteriana. A 

continuación, de los datos obtenidos por el método de espectrofotometría, se 

procedió a determinar el número de células viables por el método de vertido en 

placa, graficando los resultados como unidades formadoras de colonias por 

mililitro (UFC/mL). 
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4.9 Determinación de las propiedades antibacterianas 
de las aleaciones anodizadas de Ti-24Zr-10Nb-2Sn 
sobre S. aureus por el método de vertido en placa  

 

 

En la figura 4.28, se encuentran graficados los valores de UFC/mL obtenidos por 

el método de vertido en placa al evaluar las aleaciones anodizadas de                       

Ti-24Zr-10Nb-2Sn [5, 10, 15 y 20 Volts] sobre el crecimiento “in vitro” de                      

S. aureus. Se empleó como control positivo de viabilidad bacteriana, la cepa 

bacteriana de S. aureus y como controles de la aleación se emplearon láminas 

de TiNi y de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn sin anodizar. En este bioensayo 

ninguna aleación fue cargada con el antibiótico gentamicina. Los resultados 

obtenidos para el control positivo muestran un valor promedio de rendimiento 

celular de 306 UFC/mL, comparado este resultado con los obtenidos en las 

aleaciones anodizadas nos indica una alta proliferación de la cepa de S. aureus, 

siendo el anodizado de 20V el que presentó mayor actividad antibacteriana, con 

un valor de 271 UFC/mL, seguido del anodizado a 15 V con un valor de 277 

UFC/mL y posteriormente las aleaciones de 5 y 10 V con valores obtenidos de 

280 y 289 UFC/mL respectivamente. Estos resultados indican que las aleaciones 

anodizadas no producen la muerte de las bacterias, si no que impiden su 

reproducción, por lo que poseen propiedades bacteriostáticas. Mientras que las 

aleaciones de TiNi y Ti-24Zr-10Nb-2Sn no presentaron inhibición sobre el 

crecimiento “in vitro” de S. aureus, con valores de 301 y 305 UFC/mL 

respectivamente.  
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Figura 4.28.- Determinación de la actividad antibacteriana de las aleaciones anodizadas de                           
Ti-24Zr-10Nb-2Sn sobre S. aureus por el método de vertido en placa. 

 

 

En la figura 4.29, se encuentran graficados los valores de UFC/mL obtenidos por 

el método de vertido en placa al evaluar las aleaciones anodizadas de                       

Ti-24Zr-10Nb-2Sn [5, 10, 15 y 20 Volts] sobre el crecimiento “in vitro” de                      

S. aureus. Se empleó como control positivo de viabilidad bacteriana, la cepa 

bacteriana de S. aureus y como controles de la aleación se emplearon láminas 

de TiNi y de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn sin anodizar. En este bioensayo cada 

una de las aleaciones fueron cargadas con el antibiótico gentamicina. Los 

resultados obtenidos para el control positivo muestran un valor promedio de 

rendimiento celular de 306 UFC/mL, comparado este resultado con los obtenidos 

en las aleaciones anodizadas, se observa una sensibilidad de la cepa de                       

S. aureus a las cuatro aleaciones anodizadas a las que fue evaluada, siendo el 

anodizado de 20 V el que presentó mayor actividad antibacteriana, con un valor 

de 35 UFC/mL, seguido del anodizado a 5 V con un valor de 40 UFC/mL y 

posteriormente las aleaciones de 15 y 10 V con valores obtenidos de 47 y 49 

UFC/mL respectivamente. Estos resultados indican que las aleaciones 
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anodizadas cargadas con el fármaco gentamicina provocan la muerte de las 

bacterias por efecto de la liberación del fármaco al medio de cultivo provocando 

una reducción en la población bacteriana, por lo que estos materiales poseen 

propiedades bactericidas. Mientras que las aleaciones de TiNi y                        

Ti-24Zr-10Nb-2Sn no presentaron inhibición sobre el crecimiento “in vitro” de                     

S. aureus, con valores de 304 y 276 UFC/mL respectivamente. 

 

 

 

Figura 4.29.- Determinación de la actividad antibacteriana de las aleaciones anodizadas de                           
Ti-24Zr-10Nb-2Sn sobre S. aureus por el método de vertido en placa.  

 

En base a los resultados aquí expuestos, es visible y necesario evaluar “in vivo” 

el comportamiento de la aleación con nanotubos, por lo que se diseñó una placa 

mandibular detallada en la sesión 3.2. A continuación se analizarán los resultados 

obtenidos hasta ahora en este experimento, cabe resaltar que esta evaluación 

está aún en proceso, sin embargo, consideramos importante presentarlo aquí 

pues formó parte de la experimentación propuesta al principio de la investigación. 
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4.10 Estudio “in vivo” de la regeneración del tejido 
óseo mediante la implantación quirúrgica de la 
aleación de Ti-24Zr-10Nb-2Sn funcionalizada con 
nanoestructuras de óxido de titanio 

 

La topografía superficial de los implantes dentales es crucial para la adhesión y 

la diferenciación de los osteoblastos durante la fase inicial de la oseointegración, 

así como en el remodelado óseo a largo plazo [53, 54]. Aunque se ha propuesto 

que la microtopografía de la superficie de los implantes dentales actúan a nivel 

celular de oseointegración [55], se ha reportado que la nanotopografía de los 

biomateriales influye en las interacciones célula-implante a nivel celular y proteico 

[56], lo que resulta en una mayor adhesión de las células osteogénicas y, por 

tanto, se mejora la oseointegración. [57]. En este proyecto de investigación, se 

desarrollaron pruebas “in vivo” que consistió en la implantación quirúrgica de la 

aleación de Ti-24Zr-10Nb-2Sn anodizada a 10 V, en la mandíbula de ratas, 

estudiando la evolución y regeneración del tejido óseo por un periodo de 30 días. 

El anodizado a 10 V, fue elegido en base a los resultados obtenidos en las 

pruebas de biocompatibilidad “in vitro”. Se realizó una cirugía mandibular en un 

grupo de ratas de experimentación, las cuales se anestesiaron 

intraperitonealmente con una solución de ketamina (100 mg/mL) y xilacina 

(100mg/mL), se preparó para la operación aséptica el lado derecho de la 

mandíbula realizando una incisión de 1 cm mediante un proceso extra oral, el 

cual se puede observar en la figura 4.30 (a). Se dividió el músculo en dirección 

de sus fibras para exponer la mandíbula y se utilizó una pieza de mano de alta 

velocidad con una fresa de acero de 1.5 mm de diámetro para hacer dos surcos 

de fijación de las mismas dimensiones, este procedimiento se puede observar en 

la figura 4.30 (b, c), mientras que los surcos obtenidos se puede observar en la 

figura 4.30 (d). Se practicó una fractura vertical a lo ancho de la mandíbula 

utilizando un contraángulo dental, (figura 4.31 a), la fractura realizada se señala 

con una flecha en la figura 4.31 (b). Las superficies de la fractura se pusieron en 

contacto sin compresión y se colocó la placa de la aleación Ti-24Zr-10Nb-2Sn 
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anodizada a 10 V, para su fijación interna (figura 4.31 c) estabilizándola con dos 

tornillos de 1 mm de largo que restablecieron la alineación anatómica de la 

mandíbula, el proceso quirúrgico completo se puede observar en la figura 4.31 

(d). Tras la operación, se les tomó una radiografía a los animales para mostrar la 

posición de la placa sobre la mandíbula (figura 4.32 a) y se les administró una 

solución de ketorolaco inyectable (10 mg/kg/día) para el tratamiento del dolor y 

gentamicina (1 mg/ kg) para prevenir infecciones post-operatorias.  

 

 

Figura 4.30.- Procedimiento quirúrgico de la fractura mandibular en ratas como modelo de 
experimentación, (a) incisión extraoral, (b,c) empleo de la pieza de mano de 
alta velocidad para la obtención de los surcos de fijación, (d) surcos de 
fijación obtenidos. 
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Figura 4.31.- Procedimiento quirúrgico de la fractura mandibular en ratas como modelo de 
experimentación, (a) empleo de contraangulo para la fractura mandibular               
(b) fractura mandibular obtenida, (c) fijación de la placa mandibular, (d) vista 
general del proceso quirúrgico terminado. 

 

Después de un periodo de 30 días, se procedió a examinar el proceso de 

regeneración ósea, en la mandíbula de una rata. En la figura 4.32 (b, c) se puede 

observar la formación de hueso nuevo en el área donde se realizó la fractura. 

Después de la lesión provocada a la mandíbula en el proceso quirúrgico 

controlado, se ha reportado que el proceso de cicatrización ósea inicia cuando el 

tejido empieza a proliferar y generar una migración celular hacia la zona afectada, 
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lo que da lugar a la formación de un hematoma, posteriormente, luego del 

procedimiento quirúrgico mediante la colocación y fijación de la placa mandibular, 

comienza la formación de hueso nuevo, con alta actividad fibroblástica, lo que da 

como resultado múltiples trabéculas óseas que muestran maduración de la matriz 

orgánica y que se le denomina callo óseo; tras esto se inicia la formación de un 

tejido fibroso, llamado membrana limitante, para generar hueso cortical, la 

reparación completa del hueso se logra según lo reportado aproximadamente a 

las 6 semanas [51, 52]. La valoración clínica post-operatoria y los resultados 

macroscópicos mostraron que el animal de experimentación, aceptó el 

procedimiento quirúrgico sin complicaciones, se observó que la placa mandibular 

fabricada y anodizada a 10 V, presentó una buena adhesión e integración a la 

superficie del hueso mandibular, sin rechazo ya que el modelo animal evaluado 

no tuvo problemas en relación a su comportamiento biológico (figura 4.32 d). Se 

ha reportado que la generación de nanoestructuras sobre la superficie de 

biomateriales dentales promueve la regeneración de tejido óseo, sin embargo, en 

este trabajo no fue posible tener un punto de comparación, por lo cual, en futuros 

proyectos se pretende continuar con esto para conocer y mejorar la 

biocompatibilidad de la aleación de Ti-24Zr-10Nb-2Sn, funcionalizada con 

nanoestructuras de óxido de Ti.  
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Figura 4.32.- Evaluación del procedimiento quirúrgico y análisis macroscópico de la 
regeneración del tejido óseo , (a) radiografía que muestra la posición de la 
placa sobre la mandíbula, (b) imagen que muestra la parte superior de la 
mandíbula donde se observa la formación de hueso nuevo en el área donde 
se realizó la fractura, (c) imagen que muestra la parte inferior de la mandíbula 
donde se observa la formación de hueso nuevo en el área donde se realizó 
la fractura, (d) modelo animal evaluado, el animal sobrevivió al proceso 
quirúrgico, conservó la placa y su comportamiento biológico no se vio 
alterado. 
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5. CONCLUSIONES  
 

Se logró funcionalizar la superficie de la aleación de Ti-24Zr-10Nb-2Sn con 

estructuras nanotubulares, mediante la técnica de anodización empleando una 

solución electrolítica de (NH4)2 SO4 y NH4F a voltajes constantes de 5, 10, 15 y 

20 V durante 30 minutos a temperatura ambiente.  

 

Mediante las técnicas de caracterización SEM-EDAX fue posible caracterizar la 

morfología y dimensiones de las estructuras nanotubulares. El análisis realizado 

mostró que el diámetro y la longitud media se los nanotubos aumentaron casi 

linealmente mediante la variación del voltaje aplicado, mientras que la 

caracterización de la composición elemental reveló la incorporación de los 

elementos O y F en las muestras anodizadas. 

 

Las estructuras nanotubulares de la aleación de Ti-24Zr-10Nb-2Sn demostraron 

tener una buena biocompatibilidad “in vitro”. El estudio realizado por microscopía 

de fluorescencia, indicó que las células de cultivo primario tienen la capacidad de 

adherirse a las aleaciones anodizadas. La evaluación de la actividad citotóxica 

de las aleaciones anodizadas mediante el ensayo colorimétrico de MTT, mostró 

que la aleación anodizada a 5 V fue la que presentó la mayor viabilidad celular 

con un porcentaje de 99%, en comparación con los anodizados de 10, 15 y 20 V 

en donde se observa una disminución en la viabilidad celular a medida que se 

modifica la superficie, estas variaciones se atribuyen a las diferencias de carácter 

físico-químico, tales como la composición química o diferencias en la estructura 

del óxido. 

 

Las aleaciones anodizadas de tienen la capacidad de carga-liberación del 

fármaco gentamicina, se observó que el anodizado de 20 V presentó un alto 

contenido de carga de fármaco por lo que el proceso de liberación fue más lento 

en comparación con el anodizado de 5 V que con un contenido de carga de 

fármaco más bajo, el proceso de liberación fue rápido, lo cual está relacionado 
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con características morfológicas y las dimensiones obtenidas por influencia de 

los parámetros del anodizado, específicamente en el voltaje aplicado.  

 

Las pruebas antibacterianas realizadas en este estudio mostraron que las 

aleaciones anodizadas presentan un efecto bacteriostático sobre el crecimiento 

“in vitro” de S. aureus, mientras que las aleaciones anodizadas y cargadas con 

el fármaco gentamicina presentan un efecto bactericida sobre el crecimiento                    

“in vitro” de este microorganismo. El efecto bacteriostático se atribuye a la 

incorporación de los iones flúor por efecto del proceso de anodización, en cambio 

el efecto bactericida se atribuye a la liberación del fármaco gentamicina cargado 

en las aleaciones anodizadas al medio de cultivo bacteriano.  

 

Se logró fabricar un implante con propiedades de memoria de forma y 

superelasticidad, funcionalizando la superficie de este material con nanotubos 

fabricado a 10 V. Los resultados obtenidos de las pruebas de biocompatibilidad 

“in vivo”  fueron satisfactorios pues el modelo animal de experimentación, no tuvo 

complicaciones post-operatorias ni problemas en su comportamiento biológico 

durante el tiempo de evaluación, la observación macroscópica de la interacción 

hueso-placa mostró una buena adhesión e integración de la placa a la superficie 

del hueso mandibular, apreciando la formación de hueso nuevo en la zona donde 

se llevó acabo la intervención quirúrgica, después de un periodo de 30 días.  

 

 

 

 

 


