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RESUMEN

La fijacion de fracturas dseas mediante la implantacion de prétesis metdlicas provoca
la liberacion de productos de corrosidon al torrente sanguineo, adicionalmente algunas
enfermedades como la artritis causan degeneracion Osea en articulaciones esto provoca
inmovilidad parcial o total en pacientes. Una propuesta tecnoldgica para abordar esta
problematica es la fijacion o el reemplazo dseo con materiales metdlicos a base titanio con

excelente biocompatibilidad y bioactividad cuando estdn presentes en fluidos fisioldgicos.

En el presente trabajo de investigacion se evalud la biocompatibilidad y bioactividad
de diferentes modificaciones superficiales de la aleacion TiZrNbSn cuando estd presente en
fluidos corporales, ademads se valoro el alcance de los métodos electroquimicos para mejorar
estas propiedades. Para este propdsito la primera parte de este trabajo consistié en la
evaluacién de la biocompatibilidad in-vitro con células sanguineas del sistema inmune
(PBMC) e in-vivo con un grupo de 12 ratones albinos BALB/C durante un periodo de tiempo

de 60 dias.



En la segunda parte del trabajo se realizaron modificaciones superficiales con
tratamientos alcalinos para medir su bioactividad en fluido corporal simulado, lo cual es un

requerimiento esencial para mejorar la fijacion 6sea de la interface metal-hueso.

En la tercera parte de este trabajo se estudio la capacidad de generar nanoestructuras
superficiales mediante la técnica de oxidacién anddica a potencial constante y se analiz6 la
capacidad de carga y liberacion local de droga de las nanoestructuras generadas. Por dltimo,
se desarroll6 una metodologia para crear un compdsito de nanotubos de 6xido de la aleacion

TiZrNbSn-Quitosano.



CAPITULO 1

INTRODUCCION

El titanio y algunas de sus aleaciones han sido empleadas de forma convencional en
prétesis médicas debido a que por sus propiedades mecédnicas pueden tratar una deficiencia
o lesién 6sea. Las bio-aleaciones supereldsticas cuaternarias base Ti pueden ser una
alternativa en la medicina moderna debido a que por su bajo médulo eldstico presentan mayor
similitud con el hueso. Ademads, sus propiedades supereldsticas (SE) y de memoria de forma
(SME) las cuales permiten recuperar su forma original después de quitar la carga aplicada
(SE) o aplicando calor (SME) después de haber sido deformado las hacen excelentes
candidatos en la construccion de dispositivos biomédicos. Adicionalmente, pueden generar
recubrimientos biomiméticos y bioactivos que permitan un efecto de regeneracion local, sin
embargo, la adiciéon y composiciéon porcentual de los elementos aleantes, modifica
dristicamente las propiedades mecdnicas, quimicas y fisicas del material, siendo la liberacién

de iones y 6xidos un pardmetro crucial en la aplicacion de aleaciones cuaternarias en modelos



bioldgicos. En las ultimas décadas se ha encontrado que la modificaciéon superficial de

proétesis metélicas de titanio juega un rol importante cuando son expuestas a tejidos vivos.

1.1  Biomateriales metalicos en aplicaciones médicas.

El desarrollo de implantes metdlicos fue primariamente dirigido por la demanda en la
reparaciéon de hueso. La artritis es una enfermedad que produce un dolor intenso en las
articulaciones y algunas veces inmovilidad, debido a la pérdida del cartilago articular lo que
reduce el espacio entre los huesos, esto causa discapacidad en la mayoria de la poblacién
mayor de 65 afios y se considera rara en poblacién menores a 45 afos [1], [2]. El cambio
total de la articulacién puede reducir el dolor y la movilidad de la articulacién como se

muestra en la figura 1.1.

Antes Después

Figura 1.1. Articulacién de rodilla con dafio por artritis antes y después del implante

metalico [3].



Ademas en personas jovenes y dindmicas como los deportistas a menudo se necesitan

reemplazos debido a

la fractura y la tensién excesiva. Actualmente los metales han

encontrado aplicaciones en la préctica ortodontica y dental, entre las que se incluyen:

alambres ortodonticos,

protesis femorales [4],

categorizados por la

grapas mandibulares, espaciadores de vertebras, vdlvulas adrticas o
[5]. Los materiales metdlicos los podemos resumir en cuatro tipos

mayor cantidad de sus elementos aleantes: aceros inoxidables,

aleaciones base cobalto, magnesio, talio y titanio como se muestra en la figura 1.2.
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Figura 1.2. Categorias de los biomateriales metalicos en base a su mayor

componente.

En los ultimos 60 afios los biomateriales metélicos han tenido un gran desarrollo los

cuales pueden ser organizados en tres generaciones. Materiales bioinertes, debido a que las



aleaciones de cobalto son biolégicamente inertes y no dafian los tejidos se consideran de
primera generacion. Materiales bioactivos y biodegradables, las aleaciones de titanio tienen
la propiedad de enlazarse con el tejido vivo por lo que se consideran de segunda generacion
y en la tercera generacion materiales que estimulan una respuesta celular especifica, en este
grupo se encuentran las aleaciones metdlicas de magnesio [6]. Existe un gran interés en el
desarrollo de materiales con propiedades tnicas como efecto de memoria de forma de TiNi
o degradabilidad de las aleaciones de Mg que podrian ser especializadas para requerimientos

especificos de algunos tejidos.

Una de las caracteristicas comunes de los biomateriales es que estdn en contacto
intimo con el cuerpo vivo. En ciencia de los materiales Biocompatibilidad es la propiedad de
un material de no ser toxico o tener efectos perjudiciales cuando interactua con sistemas
bioldgicos [7]. un biomaterial es una sustancia natural o sintética que puede usarse como un
sistema o parte de un sistema para tratar aumentar o reemplazar un tejido 6rgano o funcién
del cuerpo [8]. sin embargo la biocompatibilidad de los materiales considera muchos
aspectos que deben ser considerados como su habilidad de inducir muerte celular o del tejido
(citotoxicidad), formacion de cancer (cancerogenicidad), dafio genético (mutagenicidad),
respuesta inmune (pirogenicidad 'y alergenicidad) o coagulacién sanguinea
(trombogenicidad). La FDA (Food and Drug Administration) de acuerdo a la norma ISO
10993-1, ha dado una definicién prevalente de biocompatibilidad, como el efecto que el
material induce sin causar dafio en el huésped. De una forma mdas general, la

biocompatibilidad de un biomaterial de implante metélico est4 directamente relacionado por



su resistencia a la corrosion y por los efectos bioldgicos de los iones metélicos liberados [9],

[10].

1.2 Caracteristicas de los Biomateriales metalicos en Ingenieria biomédica.

Los primeros registros del uso de materiales metalicos que se encuentra en la literatura
son del 1930 cuando empez6 a utilizarse el acero inoxidable como protesis Oseas fue
reemplazado en 1940 por una aleacion de base cobalto con el propésito de reducir infecciones
después de ser implantado [11], fue hasta 1952 cuando el Dr. branemark en sus estudios con
médula 6sea observd que el titanio podia unirse fuertemente al hueso a lo que llamo
oseointegracion [12]-[14]. En los dltimos afios el titanio y sus aleaciones a atraido mucho la
atencion debido a su excelente biocompatibilidad y superior resistencia la corrosion. En
aplicaciones biomédicas el tipo de material utilizado depende de su funcién y ambiente
bioldgico, por ejemplo en la figura 1, las superficies de las prétesis de rodilla se encuentran
en contacto intimo por lo que estin sujetas a desgastes lo que genera particulas alrededor del
implante, la acumulacion de estos desechos causa dolor e inflamacion en pacientes ademds
cuando se encuentra en fluidos corporales se genera un ambiente corrosivo por lo que su

superficie puede cambiar y liberar productos en el medio donde se encuentra.

Debido a esto los biomateriales metdlicos que serdn utilizados en aplicaciones médicas

deberdn cumplir con los siguientes puntos:

1. Excelente biocompatibilidad (no toxico).



2. Alta resistencia a la corrosion.
3. Propiedades mecdanicas adecuadas.
4. Alta resistencia al desgaste.

5. Oseointegracion (prétesis de hueso) [15].

Los requerimientos anteriores son necesarios en el disefio de implantes metalicos, por

lo que son discutidos en los siguientes parrafos.

1.2.1 Biocompatibilidad de los elementos aleantes.

Uno de los pardmetros mds importantes en el disefio de biomateriales metélicos es su
biocompatibilidad, lo cual, esta en funcion de la seleccion y composicion de los elementos
aleantes. En las aleaciones de Titanio se debe tener en cuenta que un cambio en la
composicion del elemento aleante cambia la temperatura de transformacion como se explica
en la seccion 5. Debido a que ningun material es completamente inerte en el cuerpo humano
por un periodo de tiempo razonable [16], un pensamiento inmediato en la selecciéon de
elementos aleantes podrian ser aquellos que estdn presentes en el cuerpo humano. En el
desarrollo de aleaciones de base titanio con aplicaciones biomédicas como implantes oseos
la investigacion se centra en seleccionar elementos aleantes no toxicos los mds comunes son
el Zr, Nb, Ta, Hf, Sn [17]-[20], ademas la seleccién de estos elementos aleantes deben

mejorar la resistencia a la corrosion y sus propiedades mecénicas .



1.2.2 Corrosion de los materiales de implante.

La corrosion de un biomaterial de implante ocasiona su degradacién gradual debido
a ataques electroquimicos lo que lleva a la pérdida de su funcién estructural y superficial para
el cual fue disefiado ademads de liberacion de iones metélicos al torrente sanguineo [16], [21].
Las caracteristicas fisicas que determinan la corrosiéon del implante son fuerzas
termodindmicas que ocasionan reacciones de oxidacién o reduccién que generan capas de
oxido superficiales. Debido a la longevidad de los pacientes con implantes es necesario que
los biomateriales de implante mantengan su resistencia a la corrosion por largos periodos de
tiempo. Uno de los aspectos a considerar es que el PH en el cuerpo humano es normalmente
mantenido alrededor de 7.4 pero este puede variar desde 3-8 debido a condiciones biolégicas
como infecciones. Con el propdsito de conocer la corrosion que pueden producir los fluidos
corporales en implantes metalicos en 2008 se evalu¢ la aleacién Til3Nb13Zr en diferentes
fluidos corporales simulados (saliva y plasma sanguineo), se encontré que los electrolitos
provocaron ambientes corrosivos diferentes debido a su composicién idnica [22]. Con el
proposito de mejorar la resistencia a la corrosion en 2010 se agregd el 1% de Zr a la aleacion
Ti6Al4V la cual fue probada en saliva artificial a diferente PH los resultados muestran que
el Ti6Al4V 1Zr tiene mejor resistencia a la corrosion que el Ti6Al4V [23] aleaciones como
NiTi con memoria de forma los cuales son utilizados como stents o alambres ortodénticos
presentan resistencia similar al Ti6Al4V [24]. El uso de Recubrimientos como Ta y Zr sobre
Ti mejora su resistencia a la corrosion ademads estudios in-vivo del nitinol, CoCr y TiAlV se
han realizado para analizar la corrosiéon por friccion [25]-[27]. En conclusién los

dispositivos biomédicos disefiados con aleaciones de titanio como implantes orales, stents,



clavos, tornillos presentan corrosion después de ser implantados, debido a esto es necesario

el disefio de biomateriales con mejor resistencia a la corrosion [28].

1.2.3 Propiedades Mecanicas adecuadas.

En el caso especifico de remplazo 6seo un requisito esencial de los biomateriales es
igualar su resistencia a la carga durante las actividades diarias del paciente. Las propiedades
mecdanicas de general importancia en el desarrollo de biomateriales incluyen médulo de
Young y resistencia a la tension [4]. Un resumen de estas propiedades mecanicas se muestra
en la tabla 1, los aceros inoxidables, las aleaciones base cobalto y las aleaciones base titanio
como Ti6Al4V son las que tienen el mdédulo de Young mas alto (més de 100 GPa). Ya que
el Titanio es un elemento alotrépico y puede presentar la fase austenita o martensita
dependiendo de la tempertura, algunos elementos aleantes promueven una u otra fase, en la
seccion 5.1 se dard una explicacion mds detallada de este proceso. En los ultimos afios,
novedosas aleaciones de titanio austeniticas han sido desarrolladas con elementos aleantes
como Zr, Nb, Ta, Sn las cuales presentan un médulo elastico alrededor de 50-100 GPa.
Aunque las aleaciones de titanio presentan una rigidez mucho menor que la de otros metales,
sigue siendo muy superior a la de los tejidos 6seos que oscila entre 10-30 GPa. Esta marcada
diferencia provoca reabsorcion 6sea alrededor del implante, fendmeno conocido como
apantallamiento de las tensiones (stress-shielding) [29], lo que por ejemplo se puede dar al
unir un hueso largo con una placa prostética. Cuando el conjunto experimenta cargas de
flexion, la placa de refuerzo rigidiza el conjunto de modo que el hueso no se tensa como lo
harfa sin la placa, por lo que los niveles de deformacién de hueso se vuelven demasiado bajos

10



lo que causa pérdida de masa, por lo que la densidad del hueso adyacente disminuye,

debilitandolo e incrementando asi la probabilidad de fractura [30]-[34].

Tabla I. Propiedades mecénicas de materiales de implante metélico y del hueso

cortical [4].

Materiales Moddulo de Resistencia a la
Young/GPa Tensién MPa

Aleaciones de CoCrMo 240 900-1540

Aceros inoxidables 316L 200 540-1000
Aleaciones de Ti 50-125 900

Aleaciones de Mg 40-45 100-250
Aleaciones de NiTi 30-50 1355

Hueso cortical 10-30 130-150

1.2.4 Resistencia al desgaste.

El propésito de la investigacion en tribologia, es la minimizacion y eliminacion de
residuos resultantes de la friccién y el desgaste donde el roce de las superficies estéd
involucrado. Durante el proceso de desgaste, el material en contacto entre las dos superficies
es desgastado en forma de residuos. En aplicaciones biomédicas estos productos pueden
causar reacciones adversas al tejido y llevar a una pérdida 6sea masiva alrededor del

implante, y en consecuencia aflojamiento de la fijacién [35]-[37].
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El desgaste rdpido de los componentes de reemplazo total como rodilla, tobillo o
cabezas femorales normalmente esté relacionado a pacientes jovenes y activos. Debido a esto
la investigacion de nuevos biomateriales metdlicos de base Ti estd dirigida a resolver
problemas de desgaste en protesis que se encuentran en contacto con superficies moviles,
con este propdsito se ha encontrado que agregando elementos aleantes como el tungsteno en
Ni43.5Ti45.5W11 (at.%) se puede mejorar la dureza en un 26% sin perder las propiedades
de memoria de forma, ademds de excelente resistencia a la corrosion y viabilidad celular

[38].

1.2.5 Oseointegracion de los materiales metalicos.

La oseointegracion de un biomaterial es definida como el proceso de anclaje directo
de un implante mediante la formacién de tejido 6seo alrededor de €1 sin crecimiento de tejido
fibroso en la interfase hueso-implante [8]. En este sentido la incapacidad del biomaterial de
enlazar al hueso con el tejido circundante resulta en la falla del implante [39]. Debido a esto
la investigacion estd dirigida a generar superficies de materiales metalicos que tengan la
capacidad de nuclear fosfatos de calcio en su superficie los cuales tienen la capacidad de
enlazar al hueso y tejido circundante. En la literatura se ha reportado que los tratamientos
electroquimicos en soluciones alcalinas mejoran la oseointegracion de Ti25Nb25Zr
comparados con Ti puro [40]. Se ha encontrado que implantes cilindricos de la aleacién Ti-

24Nb-47r-7.95n tratada con soluciones alcalinas mejora la proliferacion y oseointegracion
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después de un periodo de 12 semanas [41]. Ademds con anodizacién electroquimica se
pueden generar nanoestructuras en la superficie la aleaciéon Ti-24Nb-4Zr-7.9Sn, las cuales

mostraron mejor biocompatbilidad in-vitro y mejor oseointegracién in-vivo [20].

1.3 Bioactividad y mecanismos de enlace al hueso.

En esta seccion se presenta el concepto de bioactividad de las aleaciones de titanio el
cual es un requerimiento escencial para aplicaciones en proétesis oseas ademads de los

mecanismos que estdn presentes para enlazar al hueso.

1.3.1 Bioactividad.

La bioactividad es una propiedad de los materiales metélicos y es una medida de la
capacidad de inducir nucleacidonde fosfatos de calcio en la superficie los cuales son similares
o equivalentes a la fase mineral del tejido Oseo tanto cristalograficamente como
quimicamente. Para analizar la bioactividad de distintos materiales la muestra se introduce
en un fluido corporal simulado (SBF por sus siglas en inglés) durante un determinado tiempo.
En la tabla II se encuentran las concentraciones i6nicas del SBF comparado con el plasma
sanguineo humano, lo que hace constatar que contiene los minerales y la concentracion que
existe en el plasma sanguineo. Esto permite a la solucidn ser un buen candidato para utilizarla

en pruebas in-vitro para predecir la bioactividad de distintos biomateriales. Soluciones de
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SBF con concentraciones mayores como 1.5, 5 6 10 son utilizadas para aumentar la tasa de

nucleacién superficial y asi generar recubrimientos rapidos en la prétesis dsea. [42]-[45]

Tabla II. Concentraciones iénicas en (mM) de SBF comparado con el plasma

sanguineo humano.

Na* K* Mg* Ca* Cr HCO3" HPO4  SO4

Plasma 142 5 1.5 2.5 103 27 1 0.5
Sanguineo
SBF 142 5 1.5 2.5 147.8 4.2 1 0.5

Los fosfatos de calcio formados en la superficie metélica durante la inmersion en
SBF contienen varias moléculas bioldgicas que puede ser colonizada por células
osteoblasticas, produciendo la matriz extracelular 6sea. Como resultado de la bioactividad,
sustitutos de hueso de CAP (fosfato de calcio) apoyan el proceso de curacién, guiando al
tejido 6seo sobre su superficie mediante el proceso de osteoconduccion, permitiendo que el

tejido dseo recién formado crezca en cualquier irregularidad superficial.

Por otro lado, los bioceramicos de fosfatos de calcio tienen pobres propiedades
mecdnicas Por esta razén se utilizan como bafos sobre prétesis metdlicas como en platos y
tornillos. Los ortofosfatos de calcio forman parte de una familia de componentes, teniendo

varias composiciones quimicas, estructuras cristalograficas y solubilidad en agua (Tabla III
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y Tabla IV). Es generalmente aceptado que los cerdmicos de fosfatos de calcio son bioactivos

y osteoconductivos. Cuando son implantados en hueso, materiales de fosfatos de calcio tales

como HA y B-fosfato tricalcio (B-TCP), interactian con fluidos corporales, células y tejidos.

Tabla III. Descripcién de algunos ortofosfatos de Calcio[46].

Nombre Abreviacion Férmula quimica Relacion Ca/P
Fosfato monocalcio MCPM Ca(H2PO4)2.H,O 0.5
monihidratado
Fosfato monocalcio MCPA Ca(H2PO4)2 0.5
anhidro
Fosfato dicalcio DCPD CaHPOs. 2H,0O 1
dihidratado
Fosfato octacalcio OoCP CagH2(PO4)s.5H20 1.33
Apatita deficiente de CDA Cajox[]x(HPO4)x(PO4)s- 1.33-1.66
calcio x-(OH)2x[]x
Fosfato de calcio ACP Cax(HPO4)y(PO4),.nH20 1.2-2.2
amorfo
n=3.0-4.5 15-20 %wt H,O
Fosfato tricalcio TCP B-Ca3(POs)2 1.5
Fosfato de calcio BCP B-Ca3(PO4)2 + 1.5-1.66
bifasico Caio(PO4)6(OH)2
Hidroxiapatita HA Caj0(PO4)6(OH)2 1.67
Fluoroapatita FA Cajo(PO4)eF2 1.67
Fosfato tetracalcio TTCP Cas(PO4)202 2.0
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Tabla I'V. Principales lineas de vibracion en infrarrojo de algunos fosfatos de calcio

relevantes [46].

Picos IR Lineas DRX
Componente Foérmula 0 (cm'l) Nombre  26(°) Intensidad
Quimica (%)
1105 HPOy, 4.722 100
PO4
9.441 15
1070
OCP Cag(HPO4)2(PO4)s.5H 25.872 17
20 1031
26.002 20
954
31.555 33
603
31.704 32
530
1120 POq4 17.005 20
1043 25.803 25
B-TCP B—Ca3(POs)2 970 27.769 55
943 31.027 100
606 34.372 65
551 52.946 25
3562 OH 25.879 40
1081 POq4 31.774 100
HA Caj0(PO4)6(OH)2 1030 OH 32.197 60
954 POq4 32.902 60
631 34.049 25
601 46.713 30
570 49.469 40
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1.3.2 Mecanismos de enlace al hueso.

La familia de biomateriales basadas en titanio son preferidos en dreas clinicas, en el
disefio de dispositivos biomédicos, debido a su resistencia a la corrosiéon y excelente
biocompatibilidad. Ademds las aleaciones de titanio son el dnico biomaterial con la
capacidad de enlazarse al hueso a diferencia de los aceros inoxidables y las aleaciones de
cobalto, las cuales el cuerpo puede reconocer como elementos extrafios y formar
naturalmente una capsula de tejido fibroso alrededor del implante. Hasta ahora esto es un
mecanismo de defensa natural pero la formacion de una capsula de tejido también contribuye
a la pérdida del implante permanente. Una sorpresa en el drea médica es que los implantes
de titanio a diferencia de las aleaciones de cobalto, demuestran una integracién intima con el

tejido 6seo del paciente [47], esto es asociado a la capa de 6xido en su superficie [48].

Los mecanismos de enlace al hueso de los biomateriales metdlicos como las
aleaciones de titanio han sido intensamente estudiados. Para entender este mecanismo
primero es necesario entender la composicion quimica de la matriz 6sea donde
aproximadamente dos terceras partes del peso del hueso estd formado por hydroxiapatita
Caio(PO4)s(OH)2 (HA). Este componente inorgénico le da al hueso resistencia a la
compresion y la otra tercera parte estd formada por fibras de coldgeno, las cuales le brindan
flexibilidad al tejido 6seo. Una vez que una capa de HA carbonatada es formada sobre la
superficie de un implante, fibras de coldgeno del tejido se infiltran formando un enlace
bioldgico entre el implante y el tejido. Para elucidar este proceso en la figura 1.3 se muestra
una imagen de TEM de hidroxiapatita después de tres meses de haber sido implantada in-
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vivo [4], las flechas marcan las fibras de coldgeno que estdn insertadas dentro del material,

por lo que el mecanismo de enlace al hueso mas aceptado se puede describir en dos etapas:

1. Formacién de hidroxiapatita carbonatada sobre la superficie del implante por

intercambio i6nico.

2. Fibras de coldgeno del hueso son insertadas dentro de las capas de apatita

carbonatada.

En las aleaciones de titanio, la pregunta clave es cémo, la hidroxiapatita carbonatada
puede formarse sobre estos materiales metdlicos, y cudl es la naturaleza de su interaccion.
Hasta ahora el mecanismo mads aceptado ha sido propuesto por Kokubo y colaboradores [49],
en donde una capa de titanato se forma sobre la superficie del titanio por intercambio i6nico
mediante tratamientos quimicos alcalinos, cuando es expuesta a fluidos fisiolégicos la capa

nuclea fosfatos de calcio hasta resultar en la formacién de apatita carbonatada.
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Figura 1.3. Enlace bioldgico, fibras de coldgeno delineadas por flechas insertadas dentro de

una capa de la superficie de HA después de tres meses de haber sido implantada [4].

1.4  Tratamientos superficiales de aleaciones de Titanio.

Las caracteristicas superficiales tales como topografia, rugosidad y composicion
quimica de las aleaciones de titanio tienen un gran impacto en la respuesta bioldgica
como oseintegracion o propiedades antimicrobiales, en esta seccion discutimos sobre
tratamientos alcalinos y anodizacién electroquimica los cuales se utilizaron en el

desarrollo de este trabajo.
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14.1 Tratamientos alcalinos y formacién de apatitas superficiales.

Los tratamientos alcalinos son una técnica simple para modificacién de superficies de
titanio. Este método fue introducido por Kim y Kokubo para mejorar la bioactividad del
titanio y sus aleaciones [49]—[54]. Encontraron que después de simples tratamientos quimicos
la superficie tratada en Ti puro, Ti-6Al-4V, Ti-6Al-2Nb-Ta y Ti-15Mo-5Zr-3Al, en estos
materiales se forma una capa delgada de titanato de sodio sobre su superficie. Esta capa densa
es de apatita y similar al hueso, y puede nuclear y crecer sobre la superficie tratada cuando
son inmersos en SBF. El SBF es una solucién de electrolitos, la cual reproduce la parte
inorgénica del plasma sanguineo humano. Usar SBF para la formacioén de apatita sobre la
superficie del titanio ofrece una alternativa prometedora al plasma spraying y otros métodos
de bafios. Por ejemplo, el tratamiento del Ti en 5-10 M de NaOH a 60°C por 24 horas produce
una capa superficial consistente de gel de titanato de sodio. La capa superficial es del orden
de 1 um de grosor, con una topografia irregular y un grado alto de porosidad abierta a escala

submicrométrica [46].

El mecanismo de formacion de apatitas en SBF sobre la superficie tratada con
tratamientos alcalinos y térmicos en Ti poroso y durante inmersion en una solucion de SBF

es esquematicamente ilustrado en la figura 1.4.
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Figura 1.4. Una ilustracién esquematica de la formacién de apatita sobre aleaciones

de titanio porosas tratadas alcalinamente e inmersas en SBF [55], [56].

Este proceso es basado en la induccion de grupos hidroxilos sobre la superficie del

titanio, que implica la nucleacidn heterogénea y crecimiento de una capa de apatita similar

al hueso sobre la superficie del material poroso a temperaturas y condiciones de PH

fisioldgicas. El cambio de la morfologia superficial durante el tratamiento alcalino es descrito

como sigue. EIl primer paso es la disolucion parcial de la capa de TiO2 en una solucién

alcalina por grupos hidroxilo.

TiO2 + NaOH — HTiO3 + Na*

Ti(OH)3 + e — TiO2.HO+0.5H> 1
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Ti(OH);* + OH" <> Ti(OH)4

Procediendo al tratamiento alcalino, mds grupos hidroxilo reaccionan con el TiO2
hidratado, permitiendo hidratos cargados negativamente sobre la superficie de las muestras

como sigue:

Ti02.nH20 + OH <> HTi03".nH>0

Estas especies cargadas negativamente son parcialmente disueltas dentro de la
solucion alcalina para formar una capa de hidrogel de titanato de sodio. Kokubo y Takadama
en 2006 mostraron que si una capa de titanato de sodio puede ser formado sobre la superficie
del titanio y sus aleaciones después de tratamientos alcalinos, la inmersién en SBF puede
inducir la formacién de apatitas sobre su superficie. Como un resultado, la formacién de

apatita puede proporcionar un fuerte enlace entre la superficie recubierta y el hueso vivo [46].

Durante la inmersion en SBF, los iones de sodio (Na*) liberados desde la muestra via
intercambio con los iones H3O*, resulta en la formacién de capas de Ti-OH. La tasa de
liberacién de iones Na+ desde la muestra, van en decremento remarcablemente debido al
intercambio 16nico. La capa de Ti-OH estd cargada negativamente y puede selectivamente
combinarse con los iones Ca** cargado positivamente a través de fuerzas electrostiticas y
formar titanato de calcio. Consecuentemente, la superficie cargada positivamente se combina

con los iones fosfato (PO4*) cargados negativamente para formar fosfato de calcio amorfo.
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Después de la formacion de nicleos de apatita, estos crecen espontdneamente sobre la
superficie por el consumo de iones fosfato y calcio que se encuentran en la solucién de SBF.

La formacién de hidroxiapatita sigue el siguiente equilibrio:

10Ca* + 6PO4> + 20H" < Cai0(PO4)s(OH),

Ademais de los grupos hidroxilo, la presencia de 6xidos de titanio como anatasa brookita y
rutilo, también permiten la formacién de apatitas sobre la superficie. La fase anatasa es la
que posee mayor actividad ya que su arreglo atémico en estructura cristalina favorece la
precipitacion de apatitas. Sin embargo, las actividades pueden ser afectadas por otros factores

tales como cristalinidad, impurezas, defectos de red y condiciones de reaccion [46].

Hay pocos estudios sobre bioactividad en SBF de aleaciones cuaternarias de base
titanio con elementos aleantes Zr, Nb y Sn. En 2009 se encontré que la aleaciéon Ti—24Nb—
47Zr—7.9Sn presenta excelente bioactividad con tratamientos de hidréxido de calcio
supersaturado a 100°C (HTC) [57]. Como se observa en la DRX de la figura 1.5, en donde
se marcO con rojo este tratamiento, el cual presenta picos caracteristicos de la apatita
alrededor de 26° y 32° después de 15 dias de inmersion en el suero, lo que significa que la
muestra es bioactiva con este tratamiento. De la misma forma, la imagen SEM corrobora la

morfologia de esta fase
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Figura 1.5. En la imagen vemos los picos caracteristicos de una apatita después de
tratamientos hidrotérmicos seguido de inmersion en SBF de una aleacién de

TiZrNbSn.HTC después de 15 dias de inmersion [57].

. El tratamiento con agua a 100°C no resulté favorable para activar la superficie, ya
que como se muestra en la figura marcada con un cuadro azul, no se observan los picos
caracteristicos de la apatita. Por otra parte, también se reportaron que los tratamientos
térmicos de 600°C favorecen la tasa de nucleacién de fosfatos de calcio, sugiriendo que los
oxidos de titanio formados en la superficie metdlica forman una capa delgada la cual es capaz

de activar la superficie metdlica cuando es inmersa en el fluido.

Este mismo grupo reporto que es posible crear recubrimientos biomiméticos superficiales

de fosfatos de calcio sobre la misma aleaciéon en un tiempo de 4 horas utilizando un
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tratamiento alcalino de 1M KOH y aumentando la concentracién del SBF en una proporcion

de cinco [58].

1.4.2 Anodizacion electroquimica.

La anodizacion es un proceso electrolitico que crea una pelicula de 6xido sobre la
superficie metdlica, este método se utiliza para incrementar la capa de 6xido superficial de
los metales lo cual mejora su resistencia a la corrosion. Para lograrlo, la muestra metalica es
conectada a la terminal positiva de la fuente de potencia y después es inmerso en un bafio
electrolitico. Como cétodo se utiliza un alambre o placa de platino. Cuando la fuente de
potencia es encendida los electrones son forzados a moverse desde el electrolito al dnodo
positivo. El proceso deja a los atomos metélicos superficiales expuestos a los iones oxigeno
del electrolito. Los dtomos reaccionan y se convierten en una parte integral de la capa de
oxido. Los electrones viajan a través de la fuente de potencia y regresan al catodo donde, si
un electrolito con PH apropiado estd presente, reaccionan con iones hidrégeno y la

combinacién se presenta como burbujas de gas hidrégeno [59].

Dado que el 6xido metélico se disuelve parcialmente en cualquier electrolito, es
necesario utilizar s6lo aquellos electrolitos en los que el 6xido se forma mds rdpidamente que
en los que se disuelve. La composicion del electrélito es también el determinante primario
para que la pelicula de 6xido sea porosa o si forma una capa barrera. Las capas barrera de

oxido crecen en aquellas soluciones neutras o ligeramente alcalinas en las que el diéxido de
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titanio es en gran parte insoluble. Las capas de 6xido poroso crecen en electrolitos dcidos con
iones fluoruro o cloruro en los que se forman 6xido y luego se disuelve rdpidamente [60]. En
la Figura 1.6 se muestra una representacion de una celda de anodizacién electroquimica, con
un dnodo de titanio y un cdtodo de platino sumergido en un electrolito acuoso de dcido diluido
al que se aplica una pequefia tension DC, la capa superficial es suficientemente resistiva para
impedir el flujo de corriente. El aumento de la tension aplicada no produce flujo de corriente
adicional hasta que se alcanza un nivel de umbral en el que la intensidad de campo eléctrico
dentro de la barrera es suficiente para forzar la difusion de iones de oxigeno a través de ella,
produciendo una corriente idnica. Estos iones de oxigeno reaccionan con el metal y aumentan
el espesor y / o la densidad de la barrera de 6xido. Este proceso de conduccién iénica de alto
campo es fundamental para la anodizacién. Por supuesto, el mismo procedimiento libera gas
hidrégeno en el catodo. La uniformidad de la capa de 6xido es debido a que la resistencia
eléctrica es proporcional a su espesor y su velocidad de crecimiento es proporcional a la
densidad de corriente entonces las porciones delgadas de la capa transportaran mds corriente
que las partes gruesas por lo tanto crecerdn mas rapido hasta que la tasa de crecimiento sea

uniforme [61].
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Figura 1.6. Esquema del proceso de anodizacion electroquimica, la fuente de potencia

estd conectada al dnodo de Ti24Zr10Nb2Sn y el catodo al electrodo de Pt.

El proceso continda hasta que se alcanza, para cada composiciéon de bafio y
temperatura, una tension maxima aplicada por encima de la cual se manifiestan otras
reacciones no deseadas, por ejemplo: evolucién del oxigeno, oxidacion del soluto o chispas
debido a la avalancha de electrones a través del 6xido. La fabricacién de arreglo de nanotubos
de TiO> via oxidacién anddica del Ti metélico se informé por primera vez en 1999 [62], [63].
Estudios posteriores se centraron en el control preciso y la extension de la morfologia de los
nanotubos, longitud y tamafio de poro, y el espesor de la pared de la capa barrera [64]-[67].
El uso de diferentes disolventes electroliticos permite el control de la arquitectura desde
nanotubos independientes y separados hasta conjuntos densamente empaquetados. Un
espesor de pared tipico de un nanotubo oscila entre 5 y 30 nm, el didmetro del poro de 20 a

350 nm y la longitud de 0,2 a 1000 mm [67].
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Una vez mencionados algunos procesos de modificacion superficial de materiales
para mejorar su biocompatibilidad, se mencionaran algunas de las propiedades de las

aleaciones con memoria de forma y sus aplicaciones en el campo de la medicina.

1.5  Aleaciones de Titanio con aplicaciones biomédicas.

1.5.1 Propiedades microestructurales del Titanio.

El titanio es un elemento de baja densidad (aproximadamente el 60% de la densidad
del hierro y cerca de la mitad de la densidad del cobalto) que puede ser endurecido
considerablemente agregando elementos aleantes o por procesos de deformacién. El titanio
puro experimenta una transformacion alotropica alrededor de los 882°C, cambiando su
estructura cristalina de hexagonal compacta (HCP) nombrada fase o 0 martensita a la fase
B o austenita con estructura centrada en el cuerpo (BCC) también puede presentar fases de
martensita metaestable o con estructura hexagonal u ortorrombica o [68]. Los principales

picos de difraccion se presentan en la figura 1.7.
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Figura 1.7. Picos de difraccion estandar de las fases martensita a (o’, a’’) y austenita

B [69].

Las aleaciones base Titanio, se pueden dividir en tres tipos: aleaciones en las que solo
se encuentra una fase, aleaciones tipo o o 3 y aleaciones en el que coexisten las dos fases
tipo o-f. La temperatura de transformacion entre las fases a-HCP y B—BCC puede ser
cambiada agregando elementos aleantes, estos elementos pueden ser clasificados como o
estabilizadores como B, Ga, Ge, Al o elementos 3 estabilizadores como Ni, Nb, Mo, V, Cr,

Fe y Si [70]-[72]. En la figura 1.8 se representa la temperatura de cambio de fase la cual

esta en funcion de la concentracion del elemento aleante.
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Estas propiedades del Tiy de sus aleaciones como Ti-Al-V, asi como las aleaciones
B metaestables como Ti-Zr-Nb-Sn potencian su uso como biomaterial de reemplazo de hueso

o como soporte celular en dispositivos de uso biomédico [4].

Comparado con los aceros inoxidables y las aleaciones de cobalto, las aleaciones de
titanio han demostrado ser superiores en términos de biocompatibilidad debido a su excelente
resistencia a la corrosion. La mutagenicidad no es significativa, lo que ha sido determinado
por ensayos de mutacion in-vitro, indicando que este tipo de aleaciones son seguras para
humanos y animales, sin embargo la primer generacion de aleaciones de titanio representado
por Ti-6Al-4V, ha sido reportada por causar reacciones alérgicas en el cuerpo humano debido
a los iones de aluminio y vanadio, que se pueden liberar en el plasma humano. La segunda

generacion de aleaciones de titanio (aleaciones tipo ) han sido desarrolladas e investigadas
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con mayor interés como Ti24Zr10Nb2Sn el cual presenta excelente superelasticidad [34].
Algunos elementos [3 estabilizadores tales como Nb, Zr, Mo y Ta han sido usados como
elementos aleantes ya que estos son considerados por ser relativamente seguros comparados

con el Vanadio y el Aluminio.

En aplicaciones biomédicas las aleaciones de titanio han surgido debido a la
necesidad de mejorar las propiedades fisicas y quimicas del titanio comercialmente puro
cuando es implantado. Debido al efecto de resorcion 6sea conocido como stress-shielding el
desarrollo de nuevas aleaciones de Titanio se a basado en reducir el médulo eldstico similar
al hueso cortical humano el cual se encuentra alrededor de 30 Gpa. En la tabla V se muestran

las aleaciones de base Ti que pueden ser usadas en aplicaciones biomédicas.

Aunque las aleaciones tipo B presentan un médulo eldstco més bajo y presentan mejor
biocompatibilidad que el titanio puro es necesario mas experimentacion in-vivo para

consolidar su uso como substituto del titanio en la manufactura de implantes [68].
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Tabla V. Aleaciones de base Titanio para aplicaciones biomédicas [73].

Composicién Estructura Maédulo eléstico
(Gpa)
Ti puro o 103
Ti-6Al-4V o+ 110
Ti-6Al-7Nb o+ 114
Ti-5Al-2.5Fe o+ 112
Ti-13Nb-13Zr B 82
Ti-12Mo-6Zr-2Fe B 80
Ti-15Mo B 78
Ti-16Nb-10Hf B 81
Ti-24Nb-4Zr-7.9Sn B 46
Ti-35Nb-7Zr-5Ta B 55
Ti-29Nb-13Ta-4.6Zr B 80

1.6 Aleaciones con memoria de forma (AMF) y sus aplicaciones en la medicina.

Hoy en dia, las aleaciones con memoria de forma (AMF), y en particular las
Aleaciones de NiTi, se usan cominmente en aplicaciones biomédicas. Las principales
Caracteristicas atractivas de esta clase de materiales son la capacidad de: (1) recuperar la
forma original después de grandes deformaciones inducida por la carga mecdnica una vez
que esta es retirada (pseudoelasticidad) y (2) mantener una forma deformada hasta su

recuperacion la cual es inducida aplicando calor (efecto memoria de forma).

32



1.6.1 Memoria de forma y superelasticidad.

Préacticamente, todas las AMF pueden existir en dos fases diferentes con tres estructuras
cristalinas diferentes (martensita maclada, martensita desmaclada y austenita). La estructura
austenita es estable a altas temperaturas y la estructura martensita es estable a bajas
temperaturas. Cuando una AMF es calentada inicia una transformacion desde la fase
martensita a la fase austenita. El efecto memoria de forma se refiere a la capacidad de los
materiales para regresar a su dimension predefinida después de ser calentado como se observa
en la figura 1.9. Es decir después de aplicar una carga al material a temperatura martensitica,
la martensita maclada se convertird en martensita deformada, cuando la carga se retira, el
efecto macroscopico se aprecia como una deformacion “plastica aparente” del material. A
diferencia de los demaés sistemas de aleaciones, en este punto, si se cambia la energia interna
del material aplicando una fuente de calor, el sistema buscard reconfigurarse en su estado de
minima energia y cambiard a la fase austenitica entonces recuperard su forma inicial, si se

retira la fuente de calor el sistema regresard a su fase original con la misma forma.

Las aleaciones con memoria de forma pueden experimentar una deformacién reversible
por un mecanismo de transformaciéon de fase, también referido como superelasticidad.
Como se observa en la figura 1.10, si se aplica una carga a temperatura austenitica del
material, la fase austenita experimentara una deformacién eldstica, después el trabajo

efectuado por una fuerza externa reconfigurara el ordenamiento atémico a su minimo local
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induciendo la fase de martensita maclada, y si la carga es suficiente, cambiara a martensita
deformada obteniéndose una deformacion importante en el material, en direccion de la carga
aplicada. Si en este punto se retira la carga el sistema recuperara su fase austenita original,
recuperando su forma inicial. Esto no sucede en el resto de las aleaciones, en donde la
deformacion inducida es plastica y no se recupera. La caracteristica especial que permite a
las aleaciones con memoria de forma revertir su forma original después de un cambio de
temperatura o de esfuerzo es que hay una transformacion cristalina o un cambio de fase, y

decimos que es termodindmicamente reversible, ya que la fase es exactamente la misma

después de cada ciclo.

A Martensita

. deformada
e
2 Martensita

9]

<2 maclada
@)

Austenita

AT o l A AT

% € (Deformacion)

Figura 1.9. Efecto de memoria de forma. En la figura se muestran los cambios de fase
y de estructura cristalina de las AMF cuando se aplica una carga, las flechas indican

cambio en la temperatura el color rojo indica mayor temperatura que el azul.
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Figura 1.10. Curva caracteristica de un ensayo de tensién con aleaciones
supereldsticas, la fase martensita se induce por esfuerzo después de aplicar una carga,

cuando se retira la carga la fase martensita se transforma en austenita.

1.7 Dispositivos biomédicos.

Alambres de NiTi, estos alambres que se encuentran en fase austenitica a la
temperatura de la cavidad bucal, se han utilizado con éxito durante afios en el tratamiento
ortodoéntico fijo con brackets [74], como se observa en la figura 1.11. Estos dispositivos
pueden generar esfuerzos constantes debido a sus propiedades superelasticas. Durante la fase
de insercion, el médico deforma el hilo induciendo de este modo una fase de transformacion
austenitica a martensita (Figura 1.10); Una vez posicionado, el material intenta regresar a la
fase de austenita (estable a la temperatura de la cavidad bucal) y por lo tanto intenta recuperar

la forma original siguiendo la trayectoria descendente de la curva fuerza-desplazamiento en

fase austenitica.
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Figura 1.11. Alambres ortodénticos en fase austenitica utilizados para aplicar

esfuerzos constantes [5].

Grapas de fijacion, se utilizan para juntar partes de huesos fracturados como se
observa en la figura 1.12. Estas se fabrican en su forma original (estado austenitico). En frio,
es decir en estado martensitico, la grapa estd deformada, estd abierta, y se inserta en ambos
lados de la fractura sin aplicar fuerza. Por el calor del cuerpo, la grapa vuelve a tener su forma
inicial austenitica, de modo que se cierra y junta asi las dos partes del hueso fracturado. Las
propiedades superelasticas de la grapa permiten una fuerza constante en las superficies del

hueso en contacto.
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Figura 1.12. En la imagen (a) se observa una Placa de NiTi utilizada en fractura

mandibular [75] y en (b) grapas antes y después del tratamiento [76].

Espaciadores para cirugia de columna vertebral. Estos se utilizan para abrazar las
vértebras. El disco se inserta deformado por compresion como en la figura 1.13, en donde
una vez en el interior del cuerpo, cambia de forma por efecto del calor y se vuelve maés

circular.
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Figura 1.13. En (a) se muestra un espaciador de la columna vertebral en estado

martensitico y austenitico [75].

Placas de osteosintesis y clavos de fijacién intramedular. Estas se fijan con
tornillos al hueso en ambos lados de la fractura, ver figura 1.14. El hueso se repara més
rdpidamente cuando las caras de fractura estdn sometidas a tensiones de compresion
continuas. Utilizando un material con memoria de forma, una compresion de este tipo esta
asegurada por el retorno del material a su forma. Los clavos de fijacion se colocan en la
cavidad medular a fin de fijar huesos fracturados. Si la fijacion del clavo en la cavidad
medular estd demasiado ajustada, es posible que el clavo no se pueda sacar sin dafar la
estructura del hueso. Este problema se soluciona con el efecto de memoria de forma
reversible. Primero, los clavos tienen que ser deformados en un didmetro més grande que el
de la cavidad medular. En seguida el clavo se enfria, de manera que su didmetro disminuye.
En el sitio deseado, se inserta el clavo, que calentado por el cuerpo, recupera su didmetro
original y se fija asf el hueso. Una vez curado el hueso, se puede sacar el clavo al enfriarlo

de nuevo para disminuir su didmetro.

38



Figura 1.14. Fijacion de fragmentos 6seos mediante placas y tornillos metalicos [77].

En este trabajo, se estudiard la biocompatibidad y bioacvtividad in-vitro e in-vivo de
una aleacion superelastica Ti24Zr10Nb2Sn considerada de tercera generacion, mediante los
métodos de modificacion superficial con tratamientos alcalinos y anodizacion
electroquimica, con el fin de probar su efectividad como posible material para la construccion

de dispositivos biomédicos.
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1.7 Hipétesis

La aleacion con memoria de forma Ti24Zr1ONb2Sn al ser modificada
superficialmente presentard biocompatibilidad y bioactividad para el posible desarrollo de

dispositivos biomédicos.

1.8 Objetivos

1.8.1 Objetivo General

Modificar superficialmente la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn con la finalidad de potenciar

su biocompatibilidad y biocompatibilidad

1.8.2 Objetivos especificos

1. Caracterizar la morfologia, fases y composicién de la aleacion.
2. Modificar superficialmente la aleacion con tratamientos alcalinos y con pulidos

mecanicos.
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Realizar ensayos in-vitro con células sanguineas PBMC para demostrar la
biocompatibilidad de la aleacion.

Realizar ensayos in-vivo en ratones BALB/C para demostrar la biocompatibilidad de
la aleacion.

Realizar ensayos in-vitro en fluidos fisiologicos para demostrar la bioactividad de la
aleacion.

Realizar el método de anodizacién electroquimica para generar nanoestructuras
tubulares.

Determinar la capacidad de almacenamiento y dosificacién de medicamentos de las
estructuras nanotubulares.

Elaborar un material compuesto base Quitosano/Nanoestructuras tubulares.
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CAPITULO 2

METODOLOGIA EXPERIMENTAL

En esta seccidn se presentan los detalles de la metodologia experimental efectuados
para el cumplimiento de los objetivos planteados. En la figura 2.1 se presenta un diagrama
en forma de bloques de los pasos que se siguieron para desarrollar este trabajo, primero se
obtuvieron muestras de la aleaciéon Ti24Zr10Nb2Sn con las cuales se desarrollaron los
experimentos. La prueba in-vivo de biocompatibilidad se realiz6 en ratones BALB/C e in-
vitro en células PBMC, seguido a esto se desarrollaron pruebas de bioactividad en fluido
corporal simulado y para finalizar se evalu6 el método de anodizacion electroquimica a
potencial constante. Para la caracterizaciéon de los resultados se realizé microscopia Optica
(MO), Microscopia confocal (MC), mediciones de Oxido Nitrico (ON), Microscopia
electrénica de barrido (SEM), Andlisis elemental por dispersion de energias de rayos X

(SEM-EDX) y Difraccion de rayos X (DRX).

42



Ti”4Zr1DNbZD

A

L

@cnmpatibi]idad

Bioactividad

\

e/
0

)
/

IIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIII.

MO MC NO SEM EDX DRX
Inflamacion y secrecion E
LEEEEEEEEEEEEEEEEEEEEEENEEEEEEEEEEEEEEEEEEEEEESR EEEN n EEEEEEEEEEEEEEERESR

Nanoestructuras — Anodizado
tubulares

Figura 2.1. Diagrama de flujo de la metodologia que se siguid para el desarrollo de las

pruebas experimentales.
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2.1 Materiales

En este trabajo se utilizé la aleacién Ti24Zr10Nb2Sn, la cual presenta excelente
recuperacion elastoplastica a temperatura ambiente. Este efecto se ve favorecido con el
aumento de energia del tratamiento térmico, en donde se observa una fuerte orientacion de
crecimiento de la fase 3. La aleacién utilizada en este trabajo, fue elaborada en la escuela de
graduados de ciencias puras y aplicadas de la universidad de Tsukuba Japon, dentro del grupo
de investigacion de los profesores Shuichi Miyazaki y Hee Young Kim. La aleacion fue
fabricada en forma de botones con elementos de alta pureza por el método de fundicién por
arco eléctrico en atmosfera de Ar. Los botones fueron fundidos seis veces para evitar alguna
segregacion, después se encapsularon en tubos de cuarzo al vacio y homogeneizados a
1000°C por 2 horas y enfriados al aire sin romper la capsula. Posteriormente, los lingotes
fueron encapsulados otra vez en tubos de cuarzo, pero ahora en una atmosfera de argén para
un posterior tratamiento térmico de solucion a 1000°C por 1 hora. Después fueron templados
en agua rompiendo el tubo de cuarzo con el fin de prevenir la formacion de las fases
secundarias o y ®. Finalmente los botones fueron rolados en frio en forma de 1dminas hasta

llegar a una reduccion del 98.5% de espesor, quedando con un espesor de 0.14mm.

2.2 Preparacion mecanica de las muestras de Ti24Zr10Nb2Sn

Con el fin de aumentar el drea superficial y mejorar el perfil de rugosidad de las

muestras de Ti24Zr10Nb2Sn y de las muestras de TiNi que se utilizaron de control, se realizé
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una preparacion mecdanica superficial. Para esto, primeramente las muestras estudiadas
fueron cortadas por hiloerosion (EDM) con dimensiones de 5 mm de largo por 5 mm de
ancho y 0.14mm de grosor aproximadamente. Posteriormente se les realiz6 un desbaste con
papel de carburo de silicio (SiC) usando las granulometrias de #150 y #400. La operacion se
repitié 5 minutos hasta observar una superficie con un rayado homogéneo en el microscopio
optico. Finalmente, las placas pulidas se limpiaron en un bafio ultrasénico con disolventes
orgénicos en 100 ml de acetona por 10 minutos y posteriormente se repitié el proceso en agua
destilada. Todo este proceso de mejoramiento superficial se puede observar en la figura 2.2.
Las placas se secaron a temperatura ambiente y fueron almacenadas en un desecador. Estas
placas serdn usadas en el futuro como sustratos para los fines de crecimiento de fosfatos de
calcio después de ser sumergidos en SBF por diferentes periodos de tiempo, también para
pruebas de biocompatibilidad in-vivo e in-vitro en células PBMC del sistema inmune de

humano.

LF 2
T~ :
2 I

Figura 2.2. Se muestra el proceso de preparacion mecénica de la muestra a) corte por

hiloerocién b) desbaste mecanico y c) zonificacion.
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2.3  Pruebas de Biocompatibilidad in-vitro de la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn

Las pruebas de biocompatibilidad se realizaron in-vitro con células mononucleares
de sangre periférica (PBMC) del sistema inmune con el fin de estudiar como respondian
cuando eran expuestas a la superficie de las placas de Ti24Zr10Nb2Sn. La sangre se extrae

de sujetos sanos por puncidn venosa (venopuncién) como se muestra en la figura 2.3.

Figura 2.3. Extraccion de sangre por venopuncion.

La sangre extraida fue depositada en un tubo con capacidad de 50 ml, se prepar6 una
dilucién 1:1 con PBS (Phosphate Bufered Saline) 1X. Posteriormente, 20 ml de la sangre
diluida fue puesta sobre Ficoll Histopaque (20 ml) como se muestra en la figura 2.4 a).
Seguido a esto el tubo fue centrifugado a 1600 rpm por media hora a temperatura ambiente.
Después de centrifugar la sangre, las células se separaron por bandas como se muestra en la

figura 2.4 b).
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Ficoll

' Granulocitos

Figura 2.4. Separacion de células de PBMC por centrifugado a) antes de centrifugar la

sangre se mezcla con Ficoll y b) después de centrifugar se obtiene el pellet de células

PBMC.

Las PBMC fueron cuidadosamente tomadas usando una micro-pipeta. Los leucocitos

recolectados fueron sujetos a los siguientes lavados con 10 ml de 1X PBS:

1)
2)
3)
4)

5)

1600 rpm por 15 minutos a 25°C
1300 rpm por 15 minutos a 25°C
800 rpm por 15 minutos a 25°C
800 rpm por 15 minutos a 25°C

800 rpm por 15 minutos a 25°C.
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El pellet obtenido fue lavado usando una solucién de lisis de eritrocitos, la cual
destruye la membrana celular de estas células a (1600 rpm por 10 minutos a temperatura
ambiente). Las células fueron lavadas y contadas, 400ul de RPMI-1640 suplementado con
10 por ciento de suero fetal bovino, 50ul de colorante de azul trypan y 50ul de concentrado
celular. 10 ul de la solucion anterior fue mezclada en una camara de neubauer y se determind

el numero de células por mililitro.

Y para estudiar la biocompatibilidad, las células de PBMC fueron sembradas
directamente sobre las placas que fueron preparadas mecanicamente, la muestra de control
TiNi y Ti24Zr10Nb2Sn (97000 células por superficie) durante cuatro dias a 37°C en una
atmosfera con 5 por ciento de CO;. Ademads se sembraron células en un grupo de control, ver

figura 2.5.

Después de este periodo de incubacion, se realizaron mediciones de 6xido nitrico y
de microscopia confocal. Debido a que la inflamacion estd asociada con la liberacion de
quimicos como el 6xido nitrico en el plasma celular, se tomé el sobrenadante celular donde
estuvieron suspendidas las células en contacto con la placa metdlica de cada uno de los
tratamientos. Después se midi6 la concentracion de nitritos y nitratos en el medio de cultivo,
esto se realizd6 con el Nitrate/Nitrite Colorimetric Assay Kit (Cayman, USA). El
procedimiento para medir la concentracion total de nitrato/nitrito en la muestra, consiste en

hacer reaccionar los nitritos y nitratos para convertirlos en un compuesto de color purpura,
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después la medicion fotométrica de la absorbancia da como resultado la determinacién

precisa de este compuesto croméforo, determinando asi la concentracién de nitrito.

En el cuarto dia de cultivo, el medio de cultivo fue retirado y las células fueron
lavadas con PBS 1X. El niicleo de las células fue marcado usando una solucién de DAPI de
SIGMA ALDRICH e incubado a 25°C en un cuarto obscuro, esto fue fijado con formaldehido
al 4 % y la superficie de cada una de las muestras fue observada en un microscopio confocal

vertical OLYMPUS laser Scanning Biological Microscope FV1200 BX61WI.

Figura 2.5. En esta imagen se muestra las células de PBMC sembradas sobre la aleacion de

TiNi y Ti24Zr10Nb2Sn y como control se sembraron en el recipiente.
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2.4  Prueba de biocompatibilidad in-vivo de Ti24Zr10Nb2Sn

Para corroborar los resultados obtenidos de las pruebas in-vitro, se introdujeron
muestras en ratones, ya que con estos resultados es posible explorar diferentes aplicaciones

en la construccién de dispositivos biomédicos.

Para este estudio se planted utilizar 3 grupos de 4 ratones BALB/c de 8 semanas de
edad y 22g de peso corporal aproximadamente. Al primer grupo se le introdujo
subcutdneamente las placas preparadas mecdnicamente de Ti24Zr10Nb2Sn, al segundo
grupo las placas de TiNi y al tercer grupo de control, solo se le realiz6 la incisién en la
espalda. La cirugia se llevo a cabo de la siguiente manera: los ratones fueron anestesiados
con ketamine hidrochloride (100mg/kg)/xylaine (5 mg/kg), una vez que ya no presentaban
movimiento, se procedid a cortarles el pelo de la parte dorsal con una miquina de corte de
pelo y se limpid el drea con alcohol etilico. Antes de realizar la cirugia se encendié un
mechero para eliminar bacterias en el aire que pudieran estar cerca de los ratones. Después
se realizo una incision subcutdnea de aproximadamente 10mm. Las muestras de la aleacion
de Ti24Zr10Nb2Sn que anteriormente fueron tratadas mecanicamente como esta descrito en
la seccién 2.2, se colocaron en alcohol etilico al 70% durante 2 minutos y luego fueron
tomadas con una pinza e introducidas subcutdneamente en la parte dorsal. Seguido a esto se
suturé el drea con hilo de nylon. Por otra parte, como un método de control en el segundo
grupo se introdujo la placa de TiNi como referencia. El tercer grupo de ratones solo se le
realizo la incision en la espalda, los grupos fueron anestesiados y suturados de la misma
manera. Los tres grupos fueron mantenidos en un bioterio y fueron sacrificados 60 dias
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después de la operacion en el laboratorio .18 de Nanotecnologia de la Facultad de Ciencias
Bioldgicas de la Universidad Auténoma de Nuevo Le6n de acuerdo a la norma NOM-062-
Z00-1999. En la figura 2.6 se muestra un grupo de ratones después de la cirugia donde se

introdujeron las muestras.

Figura 2.6. Ratones BALB/c después de la cirugia subcutdnea.

Después de sacrificar a los ratones se retird el tejido circundante a la aleacién, el
higado y el bazo de cada raton en el grupo. Posteriormente, para preservar los érganos, se
almacenaron en recipientes con formaldehido como en la figura 2.7. El tejido se llevé al
Hospital de Medicina de la Facultad de Medicina de la UANL, donde se retir6 el
formaldehido y se fij6 cada uno de los tejidos en casetes con cera. Luego se realizaron cortes
de cada tejido y se enviaron a analizar al departamento de patologia especializado en tejidos
de raton proporcionado por la Facultad de Ciencias Bioldgicas de la Universidad Autébnoma

de Nuevo Leodn.
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Figura 2.7. Tejido circundante, higado y bazo en recipientes con formaldehido.

2.5 Tratamientos alcalinos de las muestras de Ti24Zr10Nb2Sn

Como se esquematiza en la figura 2.1, otra prueba que se realiz6 sobre la aleacion fue
el estudio de su capacidad para generar una superficie bioactiva. Para esto, después de
realizar la preparacion mecdnica de las muestras de Ti24Zr10Nb2Sn como se mostré en la
seccion 2.2, se realizaron los siguientes tratamientos alcalinos e hidrotérmicos para generar
superficies mds activas, de tal manera que promuevan la tasa de nucleacion de los fosfatos
de calcio en la superficie. En el primer tratamiento las muestras rectangulares fueron
sumergidas en un vaso de precipitado con 100 ml de agua destilada, después se coloco en
una plancha térmica con agitador magnético y con ayuda de un termémetro se ajusté la
temperatura a 100°C por un periodo de tiempo de 1 hora. En el segundo tratamiento las

muestras fueron sumergidas en 100 ml de una solucion supersaturada de hidréxido de calcio
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Ca(OH),. De la misma manera que en el tratamiento anterior, se colocd en una plancha
térmica con agitador magnético y se ajustd la temperatura a 100°C con ayuda de un
termémetro por un tiempo de media hora. En el tercer tratamiento las muestras fueron
sumergidas en un vaso de precipitado con 100ml de una solucién de 1 6 SM de NaOH. Para
este tratamiento se ajustd la temperatura a 60°C con ayuda de un horno por un periodo de
tiempo de 24 horas. En el cuarto tratamiento las muestras fueron sumergidas en un vaso de
precipitado con 100 ml de una solucién 1 y SM de KOH. De la misma manera se ajustd la

temperatura a 60°C con la ayuda de un horno por un tiempo de 24 horas.

Después de cada uno de estos tratamientos, las muestras fueron retiradas del
recipiente que contenia la solucidn, lavadas en agua destilada a una temperatura de 27 °C y
secadas en un horno a una temperatura de 40°C por un periodo de 15 minutos. Finalmente
las muestras con tratamientos alcalinos fueron calentadas a 120°C por 1 hora con una tasas
de calentamiento de 4.6 K/s y entonces enfriadas en el horno para después ser almacenadas
en un desecador. El la figura 2.8, se muestran las distintas concentraciones empleadas en los

tratamientos respectivos.
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a) b) c)

Figura 2.8. Tratamientos utilizados para activar la superficie de Ti24Zr10Nb2Sn, a)

hidréxido de potasio, b) hidréxido de sodio c) hidréxido de calcio y agua.

2.6  Preparacion del fluido fisiolégico simulado (SBF)

El SBF utilizado sin especies organicas fue el propuesto por Kokubo et al. [3].
Durante la preparacion del SBF se deben evitar los recipientes de vidrio ya que algunos
fosfatos de calcio podrian adherirse a la superficie del vaso, esto puede inducir nucleacién de

hidroxiapatita en la solucidn, en su lugar se pueden utilizar recipientes de polietileno.

La solucién se formulé a partir de los reactivos y de las cantidades que se listan a

continuacion:

1. Cloruro de Sodio (NaCl, 99%, Jalmek, NL,México), 8.035g/L
2. Bicarbonato de Sodio (NaHCO3 99.7%, Jalmek, NL,México), 0.355g/L

3. Cloruro de Potasio (KCl, 99%, Jalmek, NL,México), 0.255g/LL

54



4. Fosfato de Potasio Dibasico (KoHPO43H20 99%, Jalmek, NL, México), 0.231
g/L.

5. Cloruro de magnesio Hexahidratado ( MgCl2+6H20 %, Jalmek, NL, México),
0.311g/L.

6. Cloruro de Calcio ( CaCl2%, Jalmek, NL, México), 0.292g/L.

7. Sulfato de Sodio ( Na;S04%, Jalmek, NL, México), 0.072g/L.

8. Tris-(Hidroximetil)-aminometano ( ((CH2OH);CNH3z) 99.8 %, Jalmek, NL,
México), 6.118g/L.

9. Acido Clorhidrico (HCI, falta distribuidor, NL, México), 1M.

Todos los recipientes que se utilizaron para preparar el SBF previamente fueron
lavados con 1M de 4cido clorhidrico y después con agua destilada. Para preparar 500 mL de
SBF, se agregaron los reactivos listados anteriormente en 375ml de agua desionizada, la
solucién se colocd en bafio maria para hacer més estable la temperatura del suero, la cual se
ajusta a 37.5°C con ayuda de una placa con agitacion magnética para permitir que se
disuelvan los reactivos como se muestra en la figura 2.9. Antes de agregar el cloruro de calcio
se agrega el 90% del 4cido clorhidrico para bajar el PH de la solucién. Se introdujo el
electrodo para medir el PH de la solucién, ya que en este momento su PH deberia medir
aproximadamente 1.5 +-0.5. Después se agreg6 el TRIS (Hidroximetil-aminometano) poco
a poco en cantidades de 1 gr esperando a que se disolviera completamente hasta que el PH
alcanzo un valor de 7.3. Seguido a esto se ajusto la temperatura a 37°C y posteriormente se
agregd mds TRIS, hasta alcanzar un valor de 7.45. Posterior a esto se empezaron a afiadir

gotas de 1M de HCI hasta alcanzar un valor de PH de 7.42, después se agregd TRIS hasta
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alcanzar un valor de 7.45, este proceso se repitid hasta disolver todo el tris en la solucién y

ajustando finalmente el PH a 7.4.

Solucion
SBF
Agitador - Bafio
térmico
Plancha de agitacion .

Figura 2.9. Preparaciéon de SBF utilizando un bafio térmico y una plancha con agitacién

magnética para controlar la temperatura.

Finalmente se retir6 el electrodo de la solucion y se lavo con agua destilada y esta se
colocé en la solucion. La solucién se colocé en un vaso graduado para ajustar el volumen a
500mL, el recipiente de plastico se lavd y esta se colocé en la solucion. El fluido corporal
simulado se mantuvo en un refrigerador a una temperatura de 5°C durante 4 dias. Después

de este periodo el fluido se construia nuevamente.

Es importante remarcar que un mal disefio de la solucién puede provocar precipitados

en el recipiente que pueden afectar las mediciones, por lo que después de preparar el SBF se
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comprueba la estabilidad de la solucién, tomando 15 ml del suero e incubando a 37 °C por 4

dias, después de este periodo no se deben observar precipitados.

2.7  Evaluacion de las propiedades bioactivas del material.

El proceso para evaluar la capacidad de las placas de Ti24Zr10ONb2Sn para nuclear
fosfatos de calcio en su superficie fue el siguiente: se prepard la solucion SBF como se
muestra en la seccion 2.6 el suero se atempero a 37°C en una plancha con agitador magnético,
después con una pipeta Pasteur se tomaron 15 ml de la solucion y se colocaron en un tubo de
centrifuga. Las muestras que se trataron con NaOH, KOH y Ca(OH)2 como se explica en la
seccion 2.5 se sumergieron en el tubo con el suero como se muestra en la figura 2.10. Las
muestras inmersas en el SBF se mantuvieron en un horno a 37°C y PH 7.4 por un periodo
de 30 dias. Para preservar las concentraciones i6nicas, el SBF en el que estaban sumergidas

las muestras fue renovado cada 2 dias.

T=37°C

Suero
SBF

Muestras
Ti24Zr10Nb2Sn

Figura 2.10. Diagrama esquemdtico de las muestras inmersas en SBF, con temperatura

controlada.
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Después de que las muestras fueron sumergidas por 30 dias, se retiraron y se lavaron
en agua destilada. Seguido a esto se secaron en un desecador, las muestras fueron analizadas

por SEM, DRX, FT-IR y espectroscopia de rayos x de energia dispersiva (EDS).

2.7 Capacidad de Ti24Zr10Nb2Sn para generar nano estructuras por anodizado

como ruta para la construccion de biodispositivos inteligentes.

En este trabajo se llevo a cabo un proceso de modificacion superficial por anodizacion
electroquimica para medir la capacidad de la aleacion a generar nano estructuras tubulares o
porosas, con el propdsito de mejorar la biocompatibilidad ademds el aumento en el drea
superficial mejora su bioactividad y se consigue un cardcter antimicrobiano debido a trazas
de fluor en la superficie que se agregan después del proceso, estas caracteristicas son de

mucho interés en ingenieria biomédica para la construccion de futuras biodispositivos.

Para esto, la aleacion fue cortada en forma rectangular con medidas de 10 x 10 x 0.14
mm utilizando la técnica de corte llamada hiloerosién para evitar introducir esfuerzos
mecdnicos o térmicos en las muestras. Posterior al corte, las muestras fueron preparadas
como se explica en la seccion 2.3 y después fueron pulidas con paiio y pasta de diamante de
3 um hasta obtener un acabado espejo. Posteriormente se limpiaron en un ultrasonido
(Bransonic 2800 model: CPX2800M) utilizando 100 ml de acetona por 10 minutos y en agua
destilada por 10 minutos mas. Un esquema de los electrodos puede consultarse en la figura

2.11 a). Como contra electrodo se utiliz6 titanio recubierto de Pt. Cada una de las muestras
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fue anodizada en 100 ml del electrolito utilizando una fuente de poder de CD. La celda
electroquimica fue cubierta con PVC. Después del proceso de anodizacion las muestras
fueron lavadas inmediatamente con agua destilada por 1 minuto y almacenadas a temperatura
ambiente. El electrolito que se utiliz6 fue una soluciéon de 1M (NH4)2SO4 (99 porciento,
jalmek) con adicion de 0.25 M NH4F (98 porciento, jalmek.) a temperatura ambiente. En La
figura 2.11 b) se muestra un esquema del método experimental que se realiz6 para anodizar

las muestras de Ti24Zr10Nb2Sn previamente mencionado.

Con el proposito de observar la morfologia de los 6xidos formados en las placas, las
muestras fueron analizadas horizontal y transversalmente por microscopia de barrido de
electrones, asimismo se realiz6 difraccion de rayos-X para analizar cambios en la fase de los

oxidos formados.

lem

Ie
IV ESS

Power supply

Figura 2.11. a) Construccién de los electrodos de 1cm? de la aleacién Ti24Zr10Nb2Sn y b)
Anodizacion de la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn con un contra electrodo de Pt en sulfato y

fluoruro de amonio como electrolito.
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2.8  Capacidad de carga y liberacion local de farmaco de nano estructuras

tubulares en Ti24Zr10Nb2Sn.

Ya que la insercién de una prétesis de hueso en algunos casos puede traer infecciones
locales, después del dia del implante entonces el paciente deberd consumir fairmacos para
reducir el riesgo de infeccion. En esta seccién se plantea una metodologia para carga y
liberacion de droga que podria ser efectiva para mantener una dosis local el sitio del implante.
Para esto, las muestras anodizadas a un potencial constante de 15, 20, 25 y 30V fueron
cargadas con gentamicina, la cual es una droga cominmente utilizada para reducir el riesgo
de infeccion en implantes de hueso. La liberacion se cuantifico introduciendo las muestras
cargadas en PBS y midiendo las absorbancias del suero a diferentes periodos de tiempo. Los

pasos que se siguieron fueron los siguientes:

e Se prepar6 una solucion de sulfato de gentamicina en agua al 1%(P/V)

e Se limpiaron las muestras usando agua desionizada y se almacenaron a temperatura
ambiente.

e 100 pl de la solucion de la droga se pipetearon sobre las muestras anodizadas y se
mantuvieron a temperatura ambiente hasta que se secaron, después de que las
muestras se secaron se limpiaron con un servilleta de tela suave, esto para remover el
exceso de droga acumulada en la superficie

e Después de que las muestras se cargaron con la droga, estas se sumergieron en 1.5

mL de PBS (solucién salina) durante un tiempo determinado.
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e Para cuantificar la liberacién, con una micropipeta se tomaron 4 puLL del PBS de donde
se encontraban las muestras y se renovaron los 4 uLL de PBS que se retiraron.

e Se repitié el paso anterior en los siguientes tiempos: Sminutos, 10minutos,
20minutos, 40minutos, 1hora, 2horas, 3horas, 4horas, 6horas, 12horas, 1 dia, 2 dias,
3 dias, 4 dias, 5 dias, 6 dias y 7 dias.

e Laabsorbancia de las muestras fue medida en el equipo nanodrop 2000 a una longitud

de onda de 296nm

Durante el experimento se tap6 con papel cera el vaso donde se encuentran inmersas

las muestras para evitar la evaporacion del PBS del experimento.

2.9 Técnicas de caracterizacion

Después de realizar la metodologia experimental antes mencionada, se caracterizé la
morfologia, composicion y estructura de la superficie de cada una de las muestras, mediante

Microscopia de barrido de electrones, Difraccion de rayos-X y Andlisis elemental.

2.9.1 Difraccion de rayos-X (DRX)

Para la caracterizacion de las fases de los precipitados en la superficie de las placas

de Ti24Zr10Nb2Sn se utilizé un difractometro Bruker Advanced Solutions D8 como se
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muestra en la figura 2.12, el cual utiliza radiaciéon Ka con filtro de cobre. Este equipo se
encuentra en la Facultad de Ingenieria Mecénica y Eléctrica (FIME) de la Universidad
Auténoma de Nuevo Leén (UANL). La caracterizacion fue realizada a temperatura ambiente,
en un rango de 26 entre 20 -70°, a una razén de 5°/min, las muestras se montaron en el porta-

muestras del difractémetro y fueron fijados a la base con plastilina.

Figura 2.12. Equipo de difraccion de rayos-x Difractometro Bruker Advanced Solutions

DS8.

2.9.2 Microscopia electréonica de Barrido (SEM)

Para la caracterizacion de la morfologia y composicién quimica de los fosfatos de
calcio nucleados en la superficie de las placas de Ti24Zr10Nb2Sn se utiliz6 el equipo Nova

NanoSEM 200 de emisiéon de campo de la marca FEI que se encuentra en el Centro de
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Innovacion Investigacion y Desarrollo en Ingenieria y tecnologia (CIIDIT) de la Universidad
Auténoma de Nuevo Leén (UANL), en la figura 2.13 se muestra el microscopio utilizado.
Este equipo tiene una resolucion al alto vacio de 1 nm y un rango de tensién de 10-30 kV,
cuenta con un accesorio de dispersion de energia de rayos-X caracteristicos, que obtiene un
espectro donde se observa la energia de transicién de los elementos que se estdn analizando.
La deteccion de los elementos se realiza en base a su peso atomico. El microscopio cuenta
con tres diferentes modos de andlisis: campo libre, inmersion y EDS, este ultimo solo para

andlisis quimico del material.

Figura 2.13. Equipo de Microscopia Electronica de Barrido Nova NanoSEM 200 del
CIIDIT de la UANL.

2.9.3 Microscopia electronica de Fluorescencia

Para la caracterizacion de las células vivas en la superficie de cada una de las

muestras, se utilizé un microscopio confocal vertical OLYMPUS laser Scanning Biological

63



Microscope FV1200 BX61WI, como el de la figura 2.14. Este se encuentra en la Facultad de

Ciencias Bioldgicas de 1a UANL.

A
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Figura 2.14. Equipo de Microscopia Confocal OLYMPUS laser Scanning Biological

Microscope FV1200 que se encuentra en la facultad de ciencias bioldgicas de la UANL.

2.9.4 Espectrometria UV-Vis

Después de introducir las muestras cargadas con la droga en una solucion salina, Se
cuantifico la concentracion de Gentamicina que se liber$ en el suero con el apoyo de un
equipo de espectrometria UV-Vis (Figura 2.15) que se encuentra en la Facultad de Ciencias

Bioldgicas de la Universidad Auténoma de Nuevo Leodn.
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Figura 2.15. Equipo de espectrometria UV-Vis Thermo scientific NanoDrop 2000 que se

encuentra en la facultad de ciencias bioldgicas de la UANL.

Los resultados asi como la discusién de cada una de las metodologias propuestas en

este capitulo se presentan en la siguiente seccion.
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CAPITULO 3

RESULTADOS

Los materiales muestran superficies en la que los dtomos y moléculas residentes
tienen reactividad especial y una respuesta bioldgica directa. Sin embargo, un aspecto
importante de los biomateriales, es como éste influye en la respuesta celular de organismos
o moléculas cuando estd presente en fluidos corporales. Por esta razén debemos entender la
reaccion de la estructura superficial del biomaterial con un sistema vivo. En esta seccion se
presentan los resultados obtenidos de la experimentacion que se llevd a cabo con la aleacion
Ti24Zr10Nb2sn, la cual fue elaborada por Luis Lopez Pavon et al [19]. En la primera parte
se presentan los resultados de las pruebas de biocompatibilidad in-vitro e in-vivo. En este
caso las pruebas in-vitro se desarrollaron con células mononucleares de sangre periférica
(PBMC) del sistema inmune humano, y las pruebas in-vivo se desarrollaron en un grupo de
ratones BALB/c de 8 semanas de edad. La segunda parte contiene los resultados de las
pruebas de bioactividad in-vitro, las cuales se desarrollaron por inmersién de las placas de

Ti24Zr10Nb2Sn en fluido corporal simulado por un periodo de 30 dias. La caracterizacion
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se realiz6 utilizando microscopia de barrido de electrones (SEM), andlisis elemental (EDX),
difraccién de rayos-X (XRD) y microscopia confocal (CLSM). Ademds, buscando la
posibilidad de generar una modificacion superficial de la aleacién Ti24Zr10Nb2Sn que
mejore el comportamiento en las posibles aplicaciones en el drea biomédica, se estudi6 la
capacidad de generar nanoestructuras por el método de anodizacién electroquimica a
potencial constante. En esta tercera parte se exponen los resultados de los pardmetros de
corriente y tensién necesarios para generar y controlar el crecimiento de nanoestructuras
tubulares en la superficie de la aleacidn, y los resultados obtenidos del estudio de la liberaciéon
de drogas en soluciones salinas y la construccién de una membrana compdsito utilizando

estas novedosas estructuras.

3.1 Pruebas de Biocompatibilidad in-vitro e in-vivo.

Es importante mencionar que las pruebas de biocompatibilidad se realizaron en el
Laboratorio de Inmunologia y Virologia de la Facultad de Ciencias Bioldgicas de la
Universidad Auténoma de Nuevo Ledn bajo la supervision del Dr. Moisés Armides Franco
Molina y de la Dra. Diana Ginette Zarate Trivifio, bajo la norma NOM-062-ZO0O-1999 el

cual fue aprobado por el comité de bioética.
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3.1.1 Prueba in-vitro de la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn en macréfagos (PBMC).

La inflamacion es usualmente una respuesta altamente coordinada que involucra
células del sistema inmune como los macréfagos. Estos estdn generalmente en reposo, sin
embargo el proceso de interaccion con el biomaterial puede activarlos y en respuesta liberan
moléculas, las cuales estimulan el proceso de inflamacion, fibrosis o necrosis del tejido
circundante al implante, estas células son la primera linea de defensa del sistema inmune
[78]. En las pruebas in-vitro la cantidad de moléculas inflamatorias liberadas en el medio de

cultivo es proporcional a la toxicidad que podria presentar el material evaluado.

Es por esto que para evaluar la biocompatibilidad de la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn en
este trabajo, se utilizaron macréfagos PBMC, las cuales estuvieron expuestas a la superficie
del material por un periodo de tres dias. Los macréfagos fueron marcados con DAPI, un
marcador fluorescente que tiene la capacidad de unirse fuertemente al nicleo (ADN) de
células vivas, y cuando es observado con microscopia confocal puede absorber a 358 nm
(Ultravioleta) y emitir a 461 nm (Azul) como se muestra en la figura 3.1 en a) TiNi y b)
Ti24Zr10Nb2Sn. La poblacion de células PBMC en color azul en la superficie de las placas
de Ti24Zr10Nb2Sn es mayor que en la superficie de las muestras de TiNi, ya que las
propiedades quimicas superficiales del material pueden controlar la apoptosis (muerte celular
programada) de macréfagos adherentes. Esto podria indicar que no hay efectos citotéxicos
considerables que produzcan muerte celular en la superficie de las muestras de
Ti24Zr10Nb2Sn, ya que muchas células derivadas del tejido requieren enlazarse a la

superficie del sélido para viabilidad, crecimiento, migracién y diferenciacion, por lo que
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podemos concluir que las caracteristicas superficiales podrian ser mejores comparadas con
las muestras de TiNi. Al comparar el area fluorescente entre el TiNi y la aleacion
Ti24Zr10Nb2Sn, encontramos que el didmetro promedio es de 4 um y que estd de acuerdo
al didmetro celular reportado en la literatura. Es evidente que es mayor el drea de color azul
en la placa de Ti24Zr10Nb2Sn, lo que indica que tiene un mejor potencial como material
biocompatible que la aleacién TiNi, siendo que esta tltima ya ha sido reportada en uso en

dispositivos con aplicaciones médicas [5].

Debido a que la inflamacién estd asociada con la liberacion de quimicos como el
oxido nitrico en el plasma celular, para complementar los resultados anteriores se tomo el
sobrenadante celular donde estuvieron suspendidas las células en contacto con la placa
metalica de cada uno de los tratamientos (ver figura 2.5). Después se midi6 la concentracion
de nitritos y nitratos en el medio de cultivo mediante la metodologia del Kit Nitrate Nitrite
Assay (Cayman), la cual consiste en varios pasos; el primero es la conversion de nitrato a
nitrito utilizando la nitrato reductasa, el segundo paso es la adicion de los reactivos de Griess
los cuales convierten el nitrito en un compuesto color purpura, después la medicién
fotométrica de la absorbancia dio como resultado la determinacién precisa de este compuesto
croméforo, determinando asi la concentracion de nitrito. Como se muestra en la figura 3.2,
se encontrd una cantidad poco significativa de nitritos y nitratos en el medio de cultivo de las
células que estuvieron expuestas a las placas de Ti24Zr10Nb2Sn comparadas con las placas
de TiNi y el control (placa de cultivo), esto indica que la produccién de 6xido nitrico debido

a la respuesta de la interaccion de las células con la superficie de la placa de Ti24Zr10Nb2Sn,
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es menor que con la superficie de la placa de TiNi y por tanto se generaria menos inflamacién

si son expuestas a un sistema vivo en futuras aplicaciones médicas como prétesis de hueso.

Figura 3.1: Microscopia confocal de células PBMC marcadas con DAPI que fluorescen en

color Azul, expuestas a las superficies de a) TiNi y b) Ti24Zr10Nb2Sn durante tres dias.
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Figura 3.2: Liberacion de 6xido nitrico por células PBMC expuestas a las placas de TiNi,

Ti24Zr10Nb2Sn por un periodo de tres dias.
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3.1.2 Prueba in-vivo. Observacion sobre la aceptacion de las muestras de

Ti24Zr10Nb2Sn y TiNi en ratones BALB/c

En muchas aplicaciones los biomateriales estdn en contacto a menudo por periodos
prolongados con células y tejido tales como hueso, tejido cardiovascular o sangre, en donde

la respuesta local del tejido podria ser de la siguiente manera:

p—

Biointegracion completa (minima o sin toxicidad o inflamacidn),
2. Encapsulacién del biomaterial (respuesta inmune),

3. Expulsar al exterior el cuerpo extrafio (respuesta inmune),

4. Necrosis (efecto toxico seguido por muerte del tejido),

5. Carcinogenicidad (céncer causado por efectos del biomaterial).

Por lo que el disefio de dispositivos médicos con biomateriales requiere el
conocimiento de la respuesta fisica y quimica de la interface entre células que estardn

interactuando con superficies no fisioldgicas.

En este sentido placas de Ti24Zr10Nb2Sn se introdujeron en la parte dorsal de cada
uno de los 4 ratones BALB/c de 8 semanas de edad y se etiqueté como grupo 1 con una marca
en la cola de color rojo. Para realizar una comparacion con la aleacion TiNi, la cual ya ha
sido empleada en aplicaciones biomédicas, placas de TiNi fueron igualmente introducidas en
la parte dorsal de un grupo de 4 ratones de la misma especie; este se etiquetd como grupo 2

con una marca en la cola de color negro. Aunado a eso, otro grupo de 4 ratones de la misma

71



especie a los que se les realizd la cirugia pero sin introducirle ninglin material fue usado como
control y se etiqueté como grupo 3 con una marca de color azul en la cola, esto con el fin de
llevar un control efectivo sobre la evolucion de la recuperacion de los ratones bajo el mismo
medio ambiente. En la figura 3.3 se observa el grupo 1, el grupo 2 y el grupo 3 de ratones.
Finalmente, después de introducir el implante se realiz6 sutura con hilo de nylon y se limpié

con alcohol la superficie,

Figura 3.3: Grupo de ratones el dia en que se realiz6 el implante subcutdneo de las muestras

en a) de Ti24Zr10Nb2Sn en b) de TiNi y en c) es el control.
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Cabe seiialar que durante el periodo de recuperacién de los ratones, tanto en el grupo
con las placas de Ti24Zr10Nb2Sn, como en el grupo con las placas de TiNi, no hubo
secrecion de pus, por lo que podemos concluir que en ambos grupos, no se presentd tejido
necroético alrededor del implante. Ciertos niveles de inflamacion, se presentaron por un
periodo de dos dias posteriores al dia de la cirugia, lo cual indica que solo se presentd
inflamacién aguda como una consecuencia de la respuesta del sistema inmune durante la
aceptacion del material de implante. En el cuarto dia posterior a la cirugia se observé que en
el grupo 1, con las muestras implantadas de Ti24Zr10Nb2Sn, se presentd cicatrizacién sin
inflamacién en la parte dorsal donde se realiz6 la cirugia. Ademads se observé que un ratén
en el grupo presentd crecimiento de pelo en la parte local al drea de implante como se observa

en la figura 3.4:

Figura 3.4: Grupo de ratones el 4 dia después de la operacion con implante subcutdneo de

las muestras de Ti24Zr10Nb2Sn.

En la figura 3.5 se observa el grupo 2 después del cuarto dia de que fue implantado

con TiNi. Los cuatro ratones en el grupo presentaron cicatrizacién y no se detectd
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inflamacion en el drea local del implante, ademds, aunque menor que en el caso anterior, se

encontrd crecimiento de pelo en la parte dorsal.

Figura 3.5: Grupo de ratones el 4 dia después de la operacién con implante subcutidneo de

las muestras de TiNi.

En la figura 3.6 se observa el grupo 3 (grupo control) después del cuarto dia de la
incision y sutura en la parte dorsal. Los cuatro ratones en el grupo presentaron cicatrizacion
y no se detectd inflamacion en el area local del implante, de la misma manera que los grupos

anteriores se encontrd crecimiento de pelo en la parte dorsal.
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Figura 3.6: Grupo de ratones control (solo se realizé incision y sutura) el dia de la

operacion.

En la figura 3.7 se observan los 3 grupos 60 dias después de la operacién. La figura
3.9a) corresponde al grupo 1 implantado con TiZrNb2Sn, en b) corresponde al grupo 2 el
cual fue implantado con TiNi y en c¢) se observa el grupo control. En estas imdgenes se puede
apreciar que los ratones gozan de perfecta salud y que el pelo de la zona de la cirugia se ha
recuperado totalmente. Cabe sefialar que; después de la primera semana, comenzéd el
crecimiento de pelo en el drea de implante y no se observé secrecion de pus en el lugar del
implante en ninguno de los grupos en ningin momento. Lo anterior indica que ambos

materiales fueron al menos en apariencia, bien aceptados por los ratones.
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Figura 3.7: Grupo de ratones después de 60 dias en que se realizé el implante subcutdneo
en (a) con muestras de Ti24Zr10Nb2Sn en (b) muestras de TiNi y en (c) grupo control (solo

se realizo incision y sutura).

3.1.3 Analisis de la necropsia para conocer el grado de aceptacion de las

aleaciones Ti24Zr10Nb2Sn y TiNi en ratones BALB/c
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Ya que la respuesta del tejido como inflamacion, encapsulacién o necrosis estd
asociada con la presencia de células caracteristicas alrededor del implante, para
complementar estos resultados, los grupos de ratones fueron sacrificados a los 60 dias
después de colocar los implantes y se analiz6 el tejido circundante al biomaterial, el bazo por
ser parte del sistema inmunoldgico encargado de filtrar elementos extrafios de la sangre, y el
higado ya que se ha demostrado que en este 6rgano se forman depdsitos de iones metélicos
que producen dafio en el tejido [9], [10] los resultados del anélisis de histopatologia se

presentan en la siguiente seccion.

Los hallazgos en la necropsia de ratones en los cuales fue implantado el material de
Ti24Zr10Nb2Sn o TiNi en el tejido subcuténeo del dorso del animal, fueron comparados con
el grupo control a los que solo se les realizo la incision y sutura. Los resultados arrojaron que
se observo una integracion del material al tejido, ya que se pudo constatar que el material fue
recubierto con tejido subcutdneo que no presentd la presencia de tejido granulomatoso como
se observa en la figura 3.8 en el area marcada con un circulo negro, la flecha marca los
implantes que se utilizaron. Esta reportado que las particulas generadas desde la superficie
del biomaterial se empiezan a acumular en el fluido sinovial, esto estimula una respuesta
celular y en consecuencia se pueden formar granulomas (ndédulos que consisten de células
inflamatorias que fagocitan los cuerpos extrafios) con necrosis central o tejido cicatricial, lo
que resulta en osteodlisis local progresiva y posterior perdida del implante [79], [80], por lo

que podemos decir que las muestras presentan excelente biocompatibilidad.
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Figura 3.8: Extraccion de implante subcutdneo marcado con una flecha en a) muestras de
Ti24Zr10Nb2Sn y en b) TiNi después de 60 dias de la operacion, el circulo marca el tejido

integrado a las muestras.

Cabe aclarar que solo en un ratén de los 4 del grupo implantados con las muestras de
Ti24Zr10Nb2Sn, se observo la presencia de tejido inflamatorio como se observa en la figura
3.9 y la presencia de angiogénesis compuesta de 6 arterias irrigando el material, pero sin la
presencia de tejido granulomatoso, lo cual indica una biointegraciéon del material y ausencia
de tejido necrético (muerto). Esta inflamacion fue analizada después de la necropsia y se
concluy6 que fue ocasionada durante la metodologia seguida cuando se suturo la herida del
ratén y no por el implante, por lo que se puede concluir que tanto la aleacién Ti24Zr10Nb2Sn,

como la TiNi, tienen excelente biocompatibilidad in-vivo.
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Figura 3.9: Ratén con implante subcutdneo de Ti24Zr10Nb2Sn después de 60 dias de la

operacion.

En la figura 3.10 se observa un ratén del grupo 2 implantado con las muestras de
TiNi, en el que se observé que el material fue parcialmente rechazado al exterior de la piel
presuntamente también por una mala préctica quirurgica debido a que la herida se abri6 sobre
la linea de sutura, este fendmeno se presentd en tres ocasiones durante el periodo que estuvo

el mismo ratén bajo observacion.

Figura 3.10: ratén con implante subcutdneo de TiNi después de 60 dias de la operacion.
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Por otro lado, en hallazgos macroscépicos de la necropsia, no se encontraron cambios
patolégicos en bazo, higado, pulmén e intestinos, lo que significa que las aleaciones no
causaron dafios en los 6rganos de los ratones, esto sugiere que los productos de corrosién
liberados en el sistema circulatorio no producen un efecto nocivo en los tejidos expuestos por
un periodo de tiempo de dos meses lo que sugiere también una buena biocompatibilidad de

la aleacién.

3.1.4 Histopatologia de pruebas in-vivo de Ti24Zr10Nb2Sn

Las pruebas de histopatologias se desarrollaron en colaboracién con el Dr. Moisés
Armides Franco Molina de la Facultad de Ciencias Bioldgicas. De acuerdo a los resultados
mostrados en la figura 3.11, el tejido alrededor del implante control fue esencialmente tejido
adiposo (AD) y fibroso (*) (figura 3.11a)). El tejido adiposo tuvo una coloracién marrén
multilocular (AB) y amarillo maduro, rodeado por fibras de coldgeno entremezcladas con
fibroblastos y grupos de numerosos mastocitos con algunos conglomerados de células
inflamatorias. Curiosamente, se observaron cilindros de hueso trabecular bien formado
marcado con una flecha y con médula dsea en el centro marcado con un asterisco en la Figura
3.11b). Las secciones hepaticas mostraron algunos pequefios granulomas lobulares y escaso
infiltrado inflamatorio en las dreas portales marcado con una flecha en la Figura 3.11c¢). El
bazo mostro hiperplasia leve de pulpa blanca marcado con una flecha negra, manifestada por
ganglios linféticos grandes e irregulares como se muestra en la Figura 3.11d). Se observ una

constitucion similar del tejido alrededor del implante Ti24Zr10Nb2Sn (figura 3.11e)), pero
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se observd mds inflamacion en las dreas portales con cambios regenerativos de los
hepatocitos activos marcado con una flecha en la figura 3.11f), asi como alguna atrofia de la
pulpa blanca en el bazo, por lo que no se presentan efectos citotéxicos en los 6rganos debido

al material implantado.

Figura 3.11: Micrografias representativas del tejido periférico alrededor de los implantes. a)
Fibroso (*) y amarillo adiposo (AY) y tejido adiposo fetal o marrén (AB) alrededor del
implante de control. b) El hueso trabecular (flecha) con médula ésea (*) formado cerca del
implante de control. c) La seccion hepética del ratén con implante de control muestra
granuloma lobular pequefio (flecha). d) El bazo del mismo animal muestra hiperplasia de
pulpa blanca. e) trabéculas 6seas con médula 6sea formadas alrededor del implante de
aleacion TiZrNbSn. f) Inflamacién portal en la seccion hepética de ratén con implante de

aleacion TiZrNbSn.
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3.2 Pruebas de Bioactividad in-vitro de la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn

La familia de biomateriales basados en titanio y sus aleaciones, a diferencia de otros
biomateriales metdlicos, es la tinica familia de materiales que es capaz de enlazarse con el
hueso como lo demostré el Dr. P. Branemark accidentalmente en 1952, el Dr. Branemark
encontrd que el Ti se fijaba firmemente al hueso en un periodo de seis meses, por lo que con
su implante trajo el concepto de oseointegracion del titanio [12]-[14], [47]. Otras aleaciones,
como las de cobalto, forman una cépsula de tejido fibroso que contribuye a la pérdida
permanente del implante. En las aleaciones de titanio el proceso de integracion al hueso se

puede resumir en dos pasos:

1. Formacion de fosfatos de calcio en la superficie del material.

2. Interdigitacion de fibras de coldgeno en los fosfatos de calcio de la superficie

del material.

Asi, para poder considerar que un biomaterial puede ser empleado para implante de
hueso, éste debe tener la capacidad de nuclear fosfatos de calcio cuando es inmerso en fluido
corporal simulado SBF [81], ya que este proceso favorece la adhesion al hueso cuando esta

en contacto intimo con fluidos fisiolégicos.
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Es por esto que para evaluar la bioactividad o la capacidad de nuclear fosfatos de
calcio del biomaterial Ti24Zr10Nb2Sn, como ya se menciond en la seccion 2.5 del capitulo
de la metodologia de esta tesis, se realizaron modificaciones fisicas (pulido mecénico)
seguido de tratamientos quimicos superficiales con hidréxido de potasio (KOH), hidréxido
de sodio (NaOH), hidr6xido de calcio (Ca(OH)2) o tratamiento en agua a 100°C con el
propésito de activar la superficie del material. Posteriormente se sumergieron en fluido
corporal simulado por un periodo de 30 dias. La caracterizacion superficial de las muestras
se llevod a cabo por difraccion de rayos-X, microscopia de barrido de electrones y anélisis

elemental. Los resultados se presentan a continuacion.

3.2.1 Difraccion de rayos-X (DRX).

Con el propésito de conocer la estructura fisica de los fosfatos nucleados, en esta
seccion se presentan los resultados de DRX de las muestras que se modificaron
superficialmente con los tratamientos 1 y SM de NaOH, KOH y el tratamiento con Ca(OH)>

supersaturado seguidas de inmersion en SBF.

En la figura 3.12 se presenta la difraccion de rayos-X tipica de la aleacion
Ti24Zr10Nb2Sn. En ésta se pueden observar picos caracteristicos de la fase a”" y 3. Estos
resultados concuerdan con los reportados recientemente en la literatura [19]. De tal manera
que los resultados indican que en la muestra rolada se encuentran coexistiendo la fase

austenitica con martensita inducida por esfuerzos a temperatura ambiente.

83



La caracterizacion por difraccién de rayos X se realizé también en las superficies de
las muestras en donde se realizé un crecimiento de hidroxiapatita. Los resultados, como se
verd a continuacion, indican que la superficie tiene la capacidad de nuclear fosfatos de
calcio, lo cual sirve de base para la integracion de fibras de coldgeno una vez que el material

estd en contacto directo con fluidos corporales.
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Figura 3.12: Difraccion de rayos-X de la aleacion rolada Ti24Zr10Nb2Sn, presenta

maximos de intensidad caracteristicos de las fases a”" y B.

Como se comentd anteriormente, debido a que los fosfatos de calcio nucleados sirven
como interface de integracion del hueso a la aleacién de titanio, como un método comparativo
de los resultados de DRX de la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn, en las figuras siguientes, se agrego
las posiciones de los picos de rayos-X en azul de una apatita con la finalidad de conocer si

los picos de difraccién de los precipitados en las muestras corresponden a la hidroxiapatita.
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Los picos principales de difraccion de la hidroxiapatita se encuentran en 25.879, 31.774,

32.197, 32.902, 34.049, 46.713, 49.469 grados y el mds intenso se presenta en 31.774 [46].

Los resultados de difraccion de rayos-x de los tratamientos con concentraciones de

uno molar de hidréxido de potasio e hidréxido de sodio se muestran en las siguientes figuras.

Enla figura 3.13 se muestra la DRX, en color negro los picos de la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn.

En la figura 3.13 a) se presenta en color rojo los picos de la aleacion después del tratamiento

alcalino con 1M de KOH seguido de inmersién por 30 dias en SBF y en b) en color rojo los

picos de la aleacion después del tratamiento con 1M de NaOH seguido de inmersién en SBF

por 30 dias, las barras de color azul son los picos caracteristicos de la hidroxiapatita.

20 30 40 50 60 70 80
$ I Hidroxiapatita (HAP)
(@) HAP .+ | |MKOH

Q Ti24Zr10Nb2Sn (T)
=

N

<

S

e HAP

c 1

Q

+~—

(=

[Sa—

’,,. | I’, o
20 30 40 50 60 70 80
Angulo (26)

Intensidad (u.a)

20 30 40 50 60 70 80
b ' Hidroxiapatita (HAP)
() 1iap T | —— IMNaOH
Ti24Zr10Nb2Sn (T)

HAP

20

1
40 50
Angulo (20)

60 70 80

Figura 3.13: En color negro se presenta la DRX de la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn rolada y en

color rojo los tratamientos en a) IM de KOH y en b) 1 M de NaOH ambos después de

inmersion en 1.5SBF por 30 dias y en azul los principales picos de difraccion de la

hidroxiapatita.
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En ambos tratamientos KOH y NaOH con concentraciones de 1M, después de la
inmersion en SBF aparecieron dos picos intensos en 26° y 32° que corresponden a los picos
principales de difraccién de la hidroxiapatita, y siguen presentandose los picos alrededor de
39° que son caracteristicos de las fases a”“y 3 de la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn, aunque estos
fueron detectados con menor intensidad que los presentados antes del tratamiento de
inmersion para hacer crecer la hidroxiapatita, tal y como se puede observar en la figura 3.12.
Esta atenuacion de los picos de las fases a”” y 3, se deben al crecimiento de la hidroxiapatita
ya que la fluencia de rayos-X no tienen suficiente energia para atravesar la capa de apatita y
difractar en la superficie de la aleacion. Estos picos caracteristicos obtenidos después de la
inmersion estan en concordancia con resultados obtenidos en aleaciones base Ti [57], [82]—

[84].

En la figura 3.14 se muestran los resultados de difraccion de rayos-x de la aleacion
Ti24Zr10Nb2Sn sin tratamiento superficial de crecimiento en color negro y en color rojo
después de los tratamientos alcalinos a) SM de KOH y b) 5SM de NaOH, ambos seguidos de
inmersion en 1.5SBF por un periodo de 30 dias. En estos resultados, al igual que los
resultados de la figura 3.13, se presentaron picos intensos alrededor de 26 y 32°, que son los
picos caracteristicos de apatitas nucleadas en la superficie durante la inmersion en SBF [85].
Comparando con la figura 3.13, encontramos que los picos de la estructura correspondiente
a la apatita se presentan mds intensos en concentraciones de 5SM, lo que indica que la
concentracion del tratamiento alcalino juega un rol importante en la nucleacion de apatitas.

Y que a mayor concentracion, se favorece el crecimiento de esta fase.
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Figura 3.14: DRX de Ti24Zr10Nb2Sn en color negro y de los tratamientos en color rojo a)
5M de KOH y b) 5SM de NaOH ambos después de inmersién en 1.5SBF por 30 dias, en azul

los principales picos de difraccion de la hidroxiapatita.

De la misma manera, en estos tratamientos se detecté de forma muy débil los picos
correspondientes a la superficie de la aleacién rolada sin tratamiento térmico reportados en
la figura 3.12, sugiriendo que la capa de apatita cubre la superficie de la aleacién y esto va

debilitando la aparicién de los picos de las fases o™ y B.

En la figura 3.15 se presenta en color negro la difraccion de rayos-x de la muestra
Ti24Zr10Nb2Sn rolada y en color rojo tratada con una solucién supersaturada de hidréxido
de calcio (Ca(OH)2) y seguido de inmersién por 30 dias en 1.5SBF, las barras azules
corresponden a los picos de difraccion de la hidroxiapatita. Aqui se puede observar el mismo

fendmeno reportado para los otros tratamientos, es decir se presentan los picos intensos
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alrededor de 26° y 32°, caracteristicos de precipitados de apatitas en la superficie. Y los

picos correspondientes a la superficie de la aleacién también fueron detectados débilmente.
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Figura 3.15: Difraccion de rayos-x de la muestra Ti24Zr10Nb2Sn en color negro y del
tratamiento Ca(OH), después de inmersién en 1.5SBF por 30 dias en color rojo, en azul los

principales picos de difraccién de la hidroxiapatita.

En resumen, en la figura 3.16 se presenta la difraccion de rayos-X de todos los
tratamientos realizados (alcalinos e hidrotérmicos), seguidos de inmersion por 30 dias en
1.5SBF, la referencia Ti24Zr10Nb2Sn en color negro. Como se puede observar, todos los
tratamientos presentan picos caracteristicos de difraccion de la hidroxiapatita, es decir, todos
favorecen el proceso de deposicion o crecimiento de la hidroxiapatita. Pero es claro que al
aumentar la concentracion tanto de NaOH y de KOH, la intensidad de los picos a 32°

difractados por la superficie de fosfatos de calcio en la aleacion crece, la intensidad del pico
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a 26° disminuye sugiriendo esto un mayor crecimiento de la capa formada, y el que presenta

un mayor crecimiento es el tratamiento de SM de KOH.
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—— IMKOH
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Figura 3.16: Difraccion de rayos-X de la muestra Ti24Zr10Nb2Sn en color negro y de los
tratamientos NaOH, KOH, Ca(OH) después de inmersion en 1.5SBF por 30 dias.

Después de estos resultados in-vitro podemos concluir que la modificacion superficial
con tratamientos alcalinos es favorable para nuclear apatita en la superficie del implante. Por
lo que la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn al realizarle tratamientos alcalinos, es bioactiva y puede
generar uniones directas y fuertes con el tejido 6seo [86]. En los resultados anteriores se

utiliz6 una concentracion 1.5SBF y se pudo demostrar que es factible formar una capa de
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apatita sobre la superficie de Ti24Zr10Nb2Sn. Este resultado permite elucidar que es posible
producir una capa de fosfatos de calcio en el material, antes de ser implantado como protesis
de hueso, lo que mejora y también reduce el periodo de convalecencia del paciente tal y

como ha sido reportado [46], [49].

Con el fin de estimar la fuerza iénica del SBF, se redujo la concentracion a 1SBF y
se realizé el experimento con los mismos tratamientos por un periodo de 30 dias. De tal
manera, tal y como se esperaba, la tasa de nucleacion disminuyd, debido a la concentracion
i6nica del suero y por consecuencia los resultados de este experimento deben ademads de
arrojar una idea del periodo de convalecencia del paciente en un implante de hueso, si es

implantado posterior a los tratamientos alcalinos.

En la imagen 3.17 se presenta la difraccion de rayos-X de la muestras con los
tratamientos alcalinos de NaOH, KOH y Ca(OH): descritos en la seccion 2.5 del capitulo de
Metodologia de esta tesis, seguidos de inmersion en 1SBF durante 30 dias, en color negro la
aleacion Ti24Zr10Nb2Sn rolada sin tratamientos alcalinos. Las barras de color azul son las
posiciones de los principales picos de DRX que produce la hidroxiapatita [46]. En la figura,
la difraccion del tratamiento superficial con hidréxido de calcio se marcé con un circulo
alrededor de 32°, este pico es caracteristico de apatitas nucleadas en la superficie y en todos
los tratamientos se encuentra presente, lo que quiere decir que todos los tratamientos
permiten su crecimiento. Pero en la misma figura también es claro que el pico mds intenso

es el del tratamiento de Ca(OH)2, sugiriendo entonces que €ste presenta una tasa de
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nucleacién mayor con respecto a los demds tratamientos cuando es sumergido en 1SBF. De

tal manera que este es un resultado muy importante si se considera que el tiempo de

convalecencia debe disminuirse en aplicaciones biomédicas con implantes de hueso, lo que

sugiere que el tratamiento con Ca(OH) lo lograria en un tiempo menor. En los tratamientos

de 1M de KOH y NaOH se present6 un pico a los 22° el cual no se encuentra reportado en la

literatura posiblemente fue inducido por esfuerzos durante el proceso de rolado.

Intensidad (u.a)

Figura 3.17: Difraccion de rayos-x de la muestra Ti24Zr10Nb2Sn después de diferentes
tratamientos NaOH, KOH y Ca(OH)», seguido de inmersién en 1SBF por 30 dias.
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A partir de estos resultados se puede entonces elucidar que la aleacion

Ti24Zr10Nb2Sn es bioactiva in-vitro con 1SBF y que se pueden generar recubrimientos de
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apatita en tiempos menores a 30 dias utilizando el método propuesto por Kokubo para

predecir su bioactividad in-vivo.

3.2.2 Microscopia de Barrido de Electrones (SEM).

El anélisis de SEM es una de las principales técnicas para estudiar el comportamiento
superficial cuando se desarrollan pruebas in-vitro de bioactividad como en procesos
biomiméticos. En esta seccidon se presentan los resultados de microscopia SEM de las
muestras que se modificaron superficialmente con los tratamientos 1 y SM de NaOH, KOH
y el tratamiento con Ca(OH); supersaturado seguidas de inmersién en SBF con el propdsito

de conocer la morfologia de los fosfatos nucleados.

En la figura 3.18 se presentan imagenes de SEM de los tratamientos alcalinos en a)
IM de NaOH y en b) 5M de KOH después de inmersion en 1.5 SBF por 30 dias. Como se
puede apreciar, el tamano de los precipitados de apatita es alrededor de 10 um y su
morfologia es muy homogénea, teniendo formas esferoidales parecidas a piedras de rio, que
es la morfologia caracteristica de la hidroxiapatita (HAP). Por otra parte, el tratamiento
alcalino con 1M de NaOH mostr6 grietas superficiales, las cuales fueron marcadas con una
flecha de color negro como se observa en la figura 3.18 a). La presencia de estas grietas puede
resultar en la degradacion y delaminacién de la capa de fosfatos de calcio [87]. En ambos

tratamientos se observa la superficie de la aleacion totalmente cubierta con una capa
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homogénea de estos precipitados. Esto se corrobora con los resultados obtenidos con la

técnica de DRX mostrados anteriormente.

Figura 3.18: Imdgenes SEM de la superficie los tratamientos en a) 1M de NaOH y en b) SM
KOH seguidos de inmersién en 1.5SBF por 30 dias, la linea negra marca grietas

superficiales de los precipitados.

En la figura 3.19 se muestran imdgenes de SEM del tratamiento con 1M de KOH después de
ser sumergidas en 1.5SBF por 30 dias. Aqui se observa la superficie de la aleacion cubierta
con una capa de fosfatos de calcio. En este caso los precipitados encontrados midieron en
promedio 4 um y su morfologia es distinta a la mostrada anteriormente, ya que los
precipitados parecen adquirir forma de esferulita polimérica como se puede observar en la
figura 3.19 b) la cual representa un aumento de la superficie marcada con un circulo negro
en a). En este tratamiento se encontraron grietas en la superficie, las que pueden haber
aparecido durante el proceso de secado posterior al tratamiento alcalino, lo cual estd de

acuerdo a lo reportado en la literatura [58].
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Figura 3.19: Imdgenes SEM de la muestra Ti24Zr10Nb2Sn en a) después del tratamiento
IM de KOH vy seguido de inmersioén en 1.5SBF por 30 dias y en b) es la superficie

aumentada en el drea que marcada con el circulo.

En la figura 3.20 se muestran imdgenes de SEM del tratamiento con SM de NaOH
después de ser sumergidas en 1.5SBF por 30 dias. La figura 3.20 b) es un aumento de la
superficie marcada con un circulo negro en a). Claramente se observa una capa homogénea
de apatita sobre la superficie de la muestra en donde los precipitados son en promedio de
2um. La morfologia de la capa de los fosfatos de calcio corresponde a la reportada en la
literatura para la hidroxiapatita como se observa en c) en la esquina superior derecha de la
figura 3.20, la cual es un aumento de la superficie marcada con un circulo en la imagen b).
Y al igual que las anteriores parecen esferulitas formadas por brazos o barras mas pequeiias,
ademds se encontraron grietas superficiales. Estos resultados corroboran los resultados

obtenidos por DRX. Al realizar un acercamiento a los precipitados, se observa que estos se
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forman de pequefas barras o nanobarras entre cruzadas, que de espesor miden alrededor de

los 10 nm y de largo pueden medir hasta los 200 nm.

Figura 3.20: Imédgenes SEM de la muestra de Ti24Zr10Nb2Sn en a) después del tratamiento
5M de NaOH, seguido de inmersién en 1.5SBF por 30 dias ,las imdgenes b) y ¢) es la

superficie aumentada en el drea que marca el circulo negro.

En la figura 3.21 se muestran imagenes de SEM del tratamiento con Ca(OH)> después
de ser sumergidas en 1.5SBF por 30 dias. En este tratamiento se encontré una capa
homogénea de fosfatos de calcio en la superficie, la figura b) es la superficie aumentada en
el area que marca el circulo negro, los precipitados miden en promedio 2 pum. También en
este tratamiento se encontraron grietas en la superficie marcadas en la figura 3.21 a) con
flechas negras, las cuales causan una union débil del recubrimiento de fosfato de calcio con
la superficie de la aleacién [87]. La morfologia de este fosfato de calcio corresponde a la

morfologia reportada para la hidroxiapatita, y estd formada de nucleos parecidos a las
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esferulitas de los polimeros. Al igual que en las anteriores imdgenes, éstas se conforman de

nanobarras entrecruzadas.

Figura 3.21: Imédgenes SEM de la muestra de Ti24Zr10Nb2Sn en (a) después del

tratamiento Ca(OH)2, seguido de inmersion en 1.5SBF por 30 dias y (b) es la superficie

aumentada en el area que marca el circulo negro.

3.2.3 Espectroscopia de rayos-X de energia dispersiva (EDAX).

Con el fin de conocer la composicién elemental de los fosfatos de calcio nucleados
en la superficie después de los tratamientos alcalinos con NaOH, KOH 6 Ca(OH)2 seguido

de inmersion en 1.5SBF por 30 dias, se realizd andlisis elemental semi-cuantitativo
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superficial mediante espectroscopia de rayos-X de energia dispersiva (EDAX) en un

microscopio electrénico de barrido.

La Figura 3.22 presenta los resultados EDAX de los tratamientos en a) 1M de KOH
y en b) 1M de NaOH. En este andlisis elemental se encontr6 que la composicién de la
superficie analizada consta principalmente de elementos como el Ca, P y O, y en menor
cantidad se encontraron elementos como el Na, Mg y Cl correspondientes a los minerales
que componen el hueso humano [88]. En ambos tratamientos no se detectaron las
componentes superficiales de la composicion elemental de la aleacion como Ti, Zr, Nb 6 Sn,
esto quiere decir que la superficie se encuentra totalmente recubierta de minerales como
fosforo y calcio en mayor cantidad, y que es lo suficientemente gruesa para impedir la
interaccion del haz de electrones con la aleacion. Lo que corrobora los resultados de DRX de
la figura 3.13, en la que no se detectaron los picos de la fase a”” y B caracteristicos de la
aleacion Ti24Zr10Nb2Sn mostrados en la figura 3.12. Es decir, la capa de material que
crecid, es también de un espesor que impide que los rayos x penetren hasta la aleacion, lo

que sugiere la formacion entonces de una capa homogénea de apatitas en la superficie.

Por otro lado es importante resaltar que la composicidon quimica asi como la estructura
cristalografica de los fosfatos de calcio nucleados en la superficie puede variar, por lo que se
calcul6 la relacion de Ca/P, tomando en consideracion que los fosfatos de calcio (CaP’s) son
facilmente distinguibles en EDAX asi como en DRX, este cdlculo da una idea de su

composicion quimica. En el tratamiento de 1M de KOH se encontré una relacién promedio
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de Ca/P de 1.62 y en el tratamiento de 1M de NaOH la relacion fue de 1.61, y dichos valores

son muy aproximados a la relacién que conserva la hidroxiapatita de 1.65 [89].
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Figura 3.22: Anélisis elemental EDAX de los tratamientos en a) 1M de KOH y en b) 1M de
NaOH después 30 dias de inmersion en 1.5SBF.

En la Figura 3.23 y 3.24 se presenta el andlisis elemental EDAX de los tratamientos
de 5SM de NaOH, 5M de KOH y Ca(OH); respectivamente. Los resultados son muy similares
a los discutidos anteriormente, es decir, el andlisis elemental muestra que la composicién de
la superficie analizada consta principalmente de Ca, P, O y en menor proporcién elementos
como Na, Mg y Cl, lo cual corresponde a minerales que componen el hueso humano [88].
De la misma manera que en los tratamientos con concentraciones de 1M, no se detectaron
elementos de Ti, Zr, Nb o Sn en la superficie como se muestra en la figura 3.22. Lo que
indica la formacién de una capa también suficientemente gruesa y homogénea que impide la

difraccion de la aleacion. Y a su vez también concuerda con los resultados de DRX de estos
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tratamientos de la figura 3.14 y 3.15 en la que no se detectaron picos caracteristicos de la fase

oy B de la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn.
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Figura 3.23: Andlisis elemental EDAX de los tratamientos en a) SM de NaOH y en b) SM
de KOH ambos después de 30 dias de inmersion en 1.5SBF.

De la misma manera que en los tratamientos anteriores se calcul6 la relacion de calcio
fosforo (Ca/P) para el tratamiento de SM NaOH y fue 1.63. Para el tratamiento de SM de
KOH fue de 1.67, es decir estdn muy proximas a la relacion que guarda la hidroxiapatita,
mientras que para el tratamiento de Ca(OH)2 se obtuvo una relacion de 1.54, sugiriendo la
formacion de hidroxiapatita deficiente de calcio. Ya que la hidroxiapatita es
termodindmicamente mds estable que la hidroxiapatita deficiente de calcio, podria esperarse
para este ultimo tratamiento que con mds dias de inmersion del tratamiento en SBF se llegue

a formar hidroxiapatita con su relacion correcta de Ca.
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Figura 3.24: Anélisis elemental EDAX del tratamiento Ca(OH)2 seguido de inmersion en

1.5 SBF por 30 dias.

Los resultados del andlisis elemental superficial EDAX de cada uno de los
tratamientos anteriores, fueron resumidos en la Tabla VI que se muestra a continuacién. En
ésta se presenta el promedio de tres mediciones superficiales de la razén de Ca/P %at. de
cada uno de los tratamientos. En la tabla se encuentran vacios algunos campos que
corresponden al tratamiento con Ca(OH)2, ya que de acuerdo a la literatura el tratamiento con
una solucién supersaturada de hidréxido de calcio permite mayores concentraciones de iones
calcio en la superficie de la aleacion, por lo que solo se utiliz6 la concentracion supersaturada
de hidréxido de calcio a 0.185g/100cm3. La relacién de calcio fosforo de los tratamientos
alcalinos con concentracién de SM fueron de 1.63 y 1.67, los cuales estdn muy préximo a
1.65 que corresponde a la relaciéon que conserva la hidroxiapatita, que es el principal
constituyente del hueso humano. En los tratamientos con concentracién de 1M se encontrd
una relaciéon de Ca/P de 1.61 y 1.62 y estos valores son ligeramente menores a los obtenidos

con concentraciones de SM. Pero en general estos resultados conservan buena relacion de
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calcio fosforo. Como ya se menciond anteriormente solo el tratamiento con hidréxido de
calcio fue el que obtuvo la menor relacion de 1.54, lo que corresponde a una hidroxiapatita
deficiente de calcio [46]. Con estos resultados podemos concluir que los tratamientos son
efectivos para generar sitios activos de nucleacion de fosfatos de calcio en la superficie de la
aleacion Ti24Zr10Nb2Sn, los cuales pueden servir para generar crecimientos biomiméticos

en la superficie con aplicaciones potenciales en dreas biomédicas como protesis dseas.

Tabla VI. Raz6n promedio de Ca/P obtenido mediante EDAX en cada uno de los

tratamientos después de inmersién en 1.5SBF por 30 dias.

Concentracién
M 5M 0.185g/100cm’
NaOH 1.61 1.63 ---
KOH 1.62 1.67 ---
Ca(OH)> e 1.54

La tabla VII muestra un resumen de las caracteristicas morfoldgicas de cada pelicula
obtenida a partir de lo encontrado desde la figura 3.18 hasta la figura 3.21. Asi se puede
observar claramente que los tratamientos alcalinos tienen un efecto en la morfologia de los
fosfatos de calcio nucleados en la superficie de la aleacién. De acuerdo a los resultado
obtenidos por Kokubo y colaboradores, en sus estudios de bioactividad en aleaciones de

titanio es aceptado que los iones sodio y potasio de radio iénico 0.95A y 1.33A
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respectivamente se encuentran en las capas de 6xido (Titanato de sodio) formadas por los
tratamientos alcalinos de la superficie metélica. Estos iones se intercambian por iones
hidronio presentes en el SBF, los que a su vez cambian el PH superficial y da origen a la
formacion de fosfatos de calcio superficiales como se explicé en la secciéon 1.4 de la
Introduccion de esta Tesis. De acuerdo a los resultados obtenidos este mecanismo podria

explicar la bioactividad de las muestras evaluadas.

Tabla VII. Caracteristicas superficiales de los precipitados obtenidos en las muestras

después de algiin tratamiento alcalino y posterior inmersién en SBF por 30 dias.

Morfologia Didmetro Tipo de fase Grietas
superficiales
(nm)
1M NaOH Esferoidal 10 HAP Si
1M KOH Esferulita 4 HAP Pocas
5M NaOH Esferulitas 2 HAP Pocas
5M KOH Esferoidal 10 HAP No
Ca(OH)> Esferulitas 2 HAP deficiente Si
de calcio

Después de la inmersion de las muestras en SBF algunos tratamientos presentaron
grietas en las capas de fosfatos de calcio superficiales como se marco en la tabla II. Esto es
atribuido al tiempo de inmersion en agua destilada utilizado para limpiar las muestras después

del tratamiento alcalino, como se comentd anteriormente las grietas provocan la
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delaminacién de los bafios y degradacion, por lo que podemos decir que los mejores
tratamientos en base a las grietas superficiales son: 5SM KOH, 5SM de NAOH y el tratamiento

de 1M de KOH.

El tipo de fase presente después de los tratamientos de acuerdo a su relacién de Ca/P
fue similar en todo los tratamientos excepto en el de Ca(OH); el cual presenté una relacién
de 1.54 que corresponde a una Hidroxiapatita deficiente de calcio. Hyun-Min kim y
colaboradores demostraron que el tiempo de immersion de las muestras en el suero SBF
cambia drasticamente esta relacion [89]. Por lo que seria necesario un estudio més detallado
de la relacion de Ca/P en funcion del tiempo de inmersidén para para este tratamiento
superficial, los tratamientos Con NaOH y KOH presentaron una fase similar a la

hidroxiapatita alrededor de 1.67.

3.3 Capacidad de la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn para producir nano estructuras:

Anodizacion como ruta para mejorar la biocompatibilidad y bioactividad.

La anodizacién es una ruta para incrementar la biocompatibilidad y bioactividad del
Ti y sus aleaciones, ya que este proceso permite la formacion de nanoestructuras de 6xido en
la superficie metélica, y estas estructuras tienen la capacidad de aumentar la tasa de
nucleacién de fosfatos de calcio y mejorar la viabilidad celular [67], Ademds sirven como
una plataforma de liberacion local de farmacos directamente en el sitio del implante como se

observa en la figura 3.25, esto previene la incidencia de infecciones por bacterias. Algunos
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investigadores han encontrado que bafos de polimeros biocompatibles sobre las
nanoestructuras pueden aumentar el tiempo de liberacion del farmaco cuando es inmerso en
soluciones salinas [90]-[92]. Debido a esto, es importante estudiar la capacidad de la aleaciéon
Ti-24Zr-10Nb-2Sn para producir estas nanoestructuras tubulares en la superficie por el

método de oxidacién anddica a potencial constante.

Bone

TNT on Ti wire
o 0.75 mm

Figure 3.25. Implante en hueso de Titanio con nanoestructuras tubulares (TNT/T1) cargado

con droga [92].

En la figura 3.26 a) - h) se presentan imdgenes de microscopia por SEM
perpendiculares y transversales a la superficie de las placas de Ti24Zr10Nb2Sn después del
proceso de oxidacién anddica. El proceso se llevé a cabo en 1M de (NH4)2SO4 con adicién
de 0.25M NH4F anodizadas a un potencial constante de 15, 20, 25 6 30V por un periodo de
tiempo de 30 minutos. Las placas anodizadas a un potencial de 15V formaron una capa de
nanoestructuras tubulares con un didmetro promedio de 48.6 nm y una longitud promedio de

2um como se observa en la figura 3.26 a) y b). Las placas que fueron anodizadas con un
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potencial de 20V se muestran en la figura 3.26 c¢) y d), también formaron nanoestructuras
tubulares con un didmetro promedio de 72.9nm y una longitud promedio de 3.4um. Las
placas que fueron anodizadas con un potencial de 25V, formaron nanoestructuras tubulares
con un didmetro promedio de 100nm y una longitud promedio de 4.3pum como se aprecia en
en la figura 3.26 e) y f). Por dltimo, en las placas que fueron anodizadas con un potencial de
30V, se observo en la figura 3.26 g) y h) que el didmetro promedio de los nanotubos fue de
122.53 nm y su longitud promedio fue de 5.5um. Lo anterior demuestra que es factible formar
nanoestructuras tubulares en la superficie de la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn, ademds que al
incrementar el potencial de anodizacion, el didmetro y la longitud de los nanotubos se
incrementa, por lo que el potencial de anodizacion sirve como un pardmetro de control en la

construccion de estas nanoestructuras tubulares.

Por otro lado, cabe hacer notar, que los nanotubos durante la anodizacion a 25 y 30V,
se arreglaron irregularmente (ver figura 3.26 €) y g)). Es claro que los nanotubos grandes en
la superficie de Ti24Zr10Nb2Sn, fueron rodeados por un grupo de nanotubos con didmetro
mds pequefio de alrededor de 70nm, haciendo especies de racimos de ocho, once o trece

nanotubos para la anodizacién de 25V vy siete u ocho nanotubos a potenciales de 30V.
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Elemento Wt% At%
CK 01.77 03.57
OK 38.13 57.77
FK 10.28 13.11
ZrL 15.14 04.02

NbL 08.87 02.31
SnL 01.48 00.30
TiK 18.94 09.58
CK 02.76 07.51
OK 19.12 39.03
FK 03.88 06.67
ZrL 22.46 08.04
NbL 13.22 04.65
SnL 02.55 00.70
TiK 30.65 20.90
CK 02.63 05.88
OK 31.35 52.55
FK 07.88 11.12
ZrL 17.30 05.09
NbL 10.21 02.95
SnL 02.84 00.64
TiK 23.22 13.00
CK 06.61 15.10
OK 3049  52.28
FK 0550 0795
ZrL 18.84  05.67
NbL 1036  03.06
SnL 01.73  00.40
TiK 25.74 14.74

Figura 3.26. Imagenes SEM superficiales y transversales de las muestras anodizadas a 15,

20, 25 y 30 V y su composicion elemental.
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Con la finalidad de comprobar la relacién existente entre el voltaje de anodizacién y
las dimensiones de los nanotubos, se graficé el didmetro y la longitud de estos vs voltaje de
anodizacion. La figura 3.27 a) muestra la dependencia del didmetro de los nanotubos contra
el potencial de anodizacidn, y resulta clara una dependencia positiva y lineal entre el didmetro
y el rango de 15 a 30V de potencial aplicado. Esta relacién de crecimiento tiene una pendiente
de 4.33 nm de diametro/V, con esta relacion resulta facil construir el diametro del tubo

deseado en funcion del voltaje.

Por otro lado, el largo de la capa que forman los nanotubos también puede ser
controlado por el potencial aplicado. Como se muestra en la figura 3.27b) existe una relacion
lineal positiva, el largo de los nanotubos se increment6 desde alrededor de 2100 a 5500nm
cuando el potencial aplicado se increment6 de 15 a 30V por un tiempo de 30 minutos de
anodizacion. La pendiente del crecimiento de la longitud en funcién del voltaje de

anodizacion es de 225.7 nm de longitud/V.
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Figura 3.27. Variacion en el didmetro en a) y longitud b) de los nanotubos formados sobre

Ti24Zr10Nb2Sn como funcién del potencial de anodizacion.

Un factor importante a determinar en este tipo de superficies, es la densidad de
nanotubos por unidad de drea, ya que esto permite, tener una idea de la cantidad de producto
que se pueda dosificar, por lo que se prosiguié a medirla. Con los datos anteriores y las
imagenes de SEM, se pudo determinar una densidad de tubos por unidad de area en la
superficie de cada una de las placas anodizadas como se observa en la figura 3.28. Los
resultados de dicho andlisis indican que a un potencial de 15V la densidad fue de 80
nanotubos/um?, a un potencial de 20V fue de 40nanotubos/um?, aplicando 25V se obtuvieron
25 nanotubos/pum? y para un potencial de 30V fue de 20 nanotubos/pum?. La disminucién en
la densidad se debe a que al aumentar el potencial, el didmetro y la longitud de algunos de
los nanotubos crecen en detrimento de otros nanotubos que se quedan mds pequeios,
formando las especies de racimos de las figuras 3.25 a 20 y 25 Volts, en donde se aprecia

que los nanotubos que crecieron estdn enfocados y al fondo, fuera de foco de la imagen, se
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aprecian los mds pequefios que ya no pudieron crecer mds por falta de material. Estos

espacios creados disminuyen considerablemente la densidad.
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Figura 3.28. Densidad de nanotubos por unidad de area de los nanotubos formados sobre

Ti124Zr10Nb2Sn como funcion del potencial de anodizacion.

Por otra parte, en las caras laterales de las tres placas anodizadas también se observé
el crecimiento de estructuras nano tubulares como se ilustra en la figura 3.29 a). En la figura
3.29b) se muestra un aumento del drea marcada con un circulo negro, la linea amarilla marca
la arista de la muestra anodizada. Esto indica que el método de anodizacién a potencial
constante produce nanoestructuras en toda la superficie del material lo cual es de gran utilidad

para cubrir en su totalidad la superficie de implantes de hueso y obtener una respuesta
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homogénea del sistema vivo debido a la interaccion fisica y quimica de la interface. Ademas
estas estructuras pueden ser cargadas con fairmacos y tener una liberacién local en el sitio del
implante. Debido a esto la superficie con mayor densidad de nanotubos por unidad de area y

con mayor volumen pueden tener mds capacidad de carga de farmacos.

H

4P

5/31/2016‘ HvV ‘mag spot| WD ‘det

“211:03:59 PM | 10.0 kV |8 000 x| 4.0 [9.0 mm |ETD

Figura 3.29. Microscopia SEM en a) se muestra la cara lateral de la muestra anodizada a
30V, la imagen b) es un aumento del area marcada con un circulo negro, la linea amarilla

apunta a la arista de la muestra.

En la figura 3.30 se presentan las corrientes contra el tiempo registrado durante el
proceso de anodizacion a 15, 20, 25 y 30V. En las cuatro muestras se observo un decaimiento

exponencial hasta estabilizarse en aproximadamente 22mA. A diferencia de las muestras de
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15,20y 25V, la muestra anodizada a 30V presentd un maximo aproximadamente a los 350s,
este punto indica el crecimiento de nanoestructuras tubulares, y se puede observar con

potenciales altos como se reporta en aleaciones TiNbSn [64].
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Figura 3.30. Densidad de corriente contra el tiempo de las muestras anodizadas con

potenciales constante de 15, 20, 25 and 30V.

El mecanismo de crecimiento de los nanotubos se puede explicar de la siguiente
manera. Durante el proceso de anodizacién la densidad de corriente inicia con un decaimiento
exponencial lo cual es atribuido a la formacién de una capa de 6xido compacto como se

describe en la figura 3.31 a). En este punto la superficie es localmente activada y se empiezan

a formar poros aleatoriamente.
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Figure 3.31 Diagrama que relaciona la densidad de corriente con la evolucién superficial
durante el proceso de anodizacién a) formacion de una capa de 6xido, b) Formacion de

poros sobre la capa de 6xido, c) crecimiento de los poros en nanotubos.

Debido al crecimiento de los poros, el area superficial se incrementa resultando en un
incremento en la densidad de corriente eléctrica, ver figura 3.31 b). A partir de ahi, los poros
que comienzan a crecer, interfieren entre si y la densidad de corriente disminuye hasta
alcanzar un valor estable y una estructura auto-ordenada continua, creciendo con respecto del
tiempo como en la figura 3.31 c) [93], [94]. Este comportamiento se atribuye a la formacion
de nanoestructuras en la superficie de algunos metales como Ti , Zr [94], y aleaciones como

Ti21Nb11Sn [64], Ti28Zr8Nb [95], Ti35Nb(5-15)Zr [96] , TiNi [65].

Como resultado general en este punto se puede resumir que la anodizacion de la
aleacion Ti24Zr10Nb2Sn a potencial constante desarrolla nanoestructuras tubulares y el

crecimiento puede ser controlado de una forma lineal con el potencial aplicado. De acuerdo
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a la literatura estas superficies pueden potenciar las propiedades superficiales de

biocompatibilidad y bioactividad en futuras aplicaciones médicas.

3.3.1 Capacidad de nanoestructuras tubulares de TiZrNbSn-O para

liberacion local de farmacos: superficie anti-infecciones.

La aplicaciéon de antibidticos sistémicos puede causar toxicidad y baja
biodisponibilidad (concentracién en el sitio de infeccidn), por lo que algunas superficies de
titanio biocompatibles con arreglos nanotubulares han sido evaluadas como un mecanismo
de liberacion local de antibidtico en el sitio del implante. Debido a esto, se requiere tener el
control preciso de la longitud y el didmetro del nanotubo, ya que esto puede permitir que
cantidades diferentes a tasas diferentes de droga sean liberadas en el sitio del implante. En
esta seccion se estudia la liberacién de farmaco de las diferentes nanoestructuras obtenidas
con los potenciales de 15, 20 y 25V. Las muestras anodizadas a 30 V no fueron presentadas
en este punto ya que presentaban un comportamiento distinto al resto, la capa de 6xido
generado en la superficie se desprendia con facilidad cuando eran manipuladas en el
laboratorio por lo que se decidi6 recubrirla con quitosan para estabilizar la capa de 6xido en
el sustrato metalico los resultados se muestran en la siguiente seccion. Como se comento en
el capitulo 2, la droga empleada en la carga de los nanotubos fue la gentamicina, que es un
antibidtico aminoglucésido usado cominmente para tratar algunos tipos de infecciones

bacteriales. Las muestras fueron inmersas en una solucién de fosfatos similar al plasma
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extracelular, la liberacidn se cuantificé midiendo la absorbancia de la solucion a diferentes

tiempos.

En la imagen 3.32 se presenta la absorbancia contra el tiempo medida en cada una de
las muestras anodizadas a 15, 20 y 25V. La linea negra es una aproximacion o tendencia de
la mayoria de los puntos. La curva etiquetada como control se utilizé como referencia y tal y
como se comentd en secciones anteriores, esta muestra solo tenia un pulido superficial con
acabado espejo. En esta muestra, la lectura de la absorbancia registrada de 0-720 minutos se
mantuvo constante alrededor de 0.0024+0.002, muy aproximado a una linea recta. Este
resultado sugiere que la superficie pulida no tiene la capacidad de cargar el farmaco por
adhesion de fuerzas moleculares de la superficie con la droga, en esta superficie no se registra
liberacion de droga considerable. La muestra anodizada a 15V presenta una absorbancia
maxima de 0.018+0.001 que se mantiene aproximadamente después de los 200 minutos
como se observa en la figura 3.32 Esto sugiere que si existe una carga de droga en los
nanotubos de la superficie y una posterior liberacién de la droga en la solucién de fosfatos
(PBS). La muestra anodizada a 20V liber6 la mayor cantidad de droga en los primeros 200
minutos con absorbancias de 0.011+0.001 y después de este punto continua liberando, pero
con una tasa de liberacion menor hasta llegar a un maximo 0.018+0.002 de en el minuto
1400 aproximadamente. Podemos concluir que la superficie nanoestructurada si cargé la
gentamicina, de lo contrario observariamos una linea recta como en el control. En la muestra
anodizada a 25V se observo una liberaciéon méxima en los primeros 400 minutos con un valor

de absorbancia promedio de 0.0094+0.001. La absorbancia se mantuvo constante después de
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los 400 minutos con un valor de en 0.010+0.001, indicando que la superficie

nanoestructurada a este potencial también carga y libera el formaco en la solucién salina.
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Figura 3.32. Capacidad de liberacion de farmacos de las nanoestructuras anodizadas a

diferentes voltajes 15, 20 y 25V y sin anodizar.

Estos resultados de carga y liberacion de droga estdn en concordancia con los
resultados reportados en la literatura, en donde se observa la misma tendencia exponencial
durante el registro de la liberacion en soluciones salinas [97]. También el didmetro y longitud
juegan un factor importante, Ketul C. Popat y colaboradores en 2007 construyeron nanotubos

de TiO2 con didmetro de 80nm y con longitud de 400nm encontraron que pueden mantener

115



liberacion de gentamicina por un periodo de 120 minutos [98], este periodo corresponde a
los resultados que obtuvimos en este trabajo. El mismo grupo observé que cuando son
cargados con diferentes moléculas como Albimina de suero bovino o lisozima el tiempo de
liberacion de las proteinas en el suero se redujo[99]. Aumentando la longitud de los
nanotubos aumenta el periodo de liberacion, como lo demostré Karan Gulati y colaboradores
[24]. Los mismos autores en 2012 proponen recubrir las nanoestructuras con didmetros de
poro de 120nm y longitud de 50um utilizando polimeros biocompatibles como PLGA (acido
poli(lattico-co-glicolico) o quitosan con el propdsito de aumentar el tiempo de liberacion del
farmaco, en este estudio cargaron las nanoestructuras con Indometacina encontrando que la
liberacion se mantiene hasta por 11 dias [91]. Podemos concluir que esta superficie de
nanoestructuras que se obtuvo en Ti24Zr10Nb2Sn tiene un potencial alto en aplicacion local
de farmacos en el sitio del implante ya que mantiene una liberacion por un periodo de tiempo

mayor.

Es importante en este punto remarcar, que hay dos pardmetros importantes en las

nanoestructuras a regular para la liberacion de farmacos:

1. La cantidad de carga, que estd directamente relacionada con la morfologia de
la nanoestructura desarrollada, es decir, su didmetro, longitud y densidad de

nanotubos.
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2. El tiempo de liberacion, que es la tasa de dosificacion del farmaco en funcién
del tiempo y se ha reportado que al aumentar el didmetro esta capacidad
disminuye, o visto de otra forma, el fairmaco se libera mas rapido si el didmetro

crece [31].

De tal manera que, se tiene que establecer un compromiso entre estos dos puntos, es
decir entre la cantidad de carga y tiempo de liberacion, o entre la morfologia y el didmetro
de los nanotubos. Para analizar con mds claridad los datos morfoldgicos que impactan en la
cantidad de carga, en la tabla VIII se presentan los datos de la densidad de nanotubos
(nanotubos/um?) y el volumen encerrado por las nanoestructuras por unidad de area ( pum?).
Los resultados muestran que la menor capacidad de carga se presenta a 15v con 0.34um’ y
la mayor (1.14um?) la presentan las muestras anodizadas a 30V atn y cuando son las de
menor densidad, pero el volumen de cada nanotubo es mayor. Estos datos son muy
importantes desde el punto de vista de aplicacién de las nanoestructuras, ya que se puede

controlar la cantidad de farmaco en funcidn del area de naneostructura desarrollada.

Por otro lado, al establecer el compromiso del volumen y el tiempo de liberacion
(Figura 3.32), tal parece que las que presentan mejores condiciones de aplicacion son las
estructuras a 20 V y 15V, ya que son las que prolongan mds el tiempo de liberacion y tienen

un mayor volumen de carga.
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Tabla VIII. Datos de la densidad y el volumen encerrado por las nanoestructuras

generadas a diferentes potenciales.

Potencial de anodizado ~ Densidad de nanotubos ~ Volumen encerrado por

(nanotubos/pm?). micrémetro cuadrado
(V). (um?),
15 80 0.34
20 40 0.56
25 25 0.82
30 20 1.14

3.3.2 Construccion de membranas inteligentes de TiZrNbSn-O/Quitosano

Como se comentd en la seccion anterior, las muestras anodizadas a 30V se
desprendian con facilidad durante su manipulacién en el laboratorio. Esto dio pie a
aprovechar esta inestabilidad del o6xido superficial nanoestructurado para construir
membranas compdsito con polimeros biocompatibles, en una sola etapa, tal y como se

mostrara a continacion.

El desarrollo de membranas con estructuras nanotubulares de 6xido de titanio han
llamado la atenciéon debido a sus aplicaciones como sistemas de filtracion, liberadores
localizados de farmacos o como material fotocatalitico debido al TiO>. La mayoria de las

membranas actualmente usadas para separacion de particulas micrométricas en aplicaciones
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bioquimicas estdn hechas de polimeros como poliacrilonitrilo o poliamida, o ceramicos tales

como aliumina.

Con el objetivo de construir una membrana compdsito con las nanoestructuras
desarrolladas a 30V, las muestras fueron recubiertas con quitosano, que es un polimero
biocompatible y biodegradable. En la figura 3.33, se observan imdgenes transversales de la
muestra anodizada a 30V de microscopia de barrido de electrones antes de recubrirlas con
quitosano en a) y b) y ¢) es la vista TOP o perpendicular a la superficie. En la figura 3.33 d)
se presenta la curva caracteristica de la densidad de corriente contra el tiempo durante el

procedimiento de oxidacién anddica.
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Figura 3.33. Imagenes SEM de las muestras anodizadas a 30 V antes de recubrirlas con
quitosano en (a) y (b) son vistas de la seccidn transversal de la superficie, en (c) es la vista
superior de la superficie y (d) es la densidad de corriente contra el tiempo registrada

durante el proceso.

Después del procedimiento de oxidacion anddica las superficies se cubrieron con
quitosano en fase liquida y se mantuvo a temperatura ambiente por un periodo de 24 horas
como se observa en la figura 3.34a). En este periodo de tiempo, se observé que el quitosano
se despegaba del sustrato metélico después de evaporarse el medio en el que se encuentra

diluido. En la figura 3.34 b) se observan las membranas que se obtuvieron.
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Figura 3.34. En la imagen a) se observan las muestras anodizadas a 30V recubiertas con

quitosano y en b) las membranas de quitosano obtenidas después de que se despegan del

sustrato metalico.

En esta parte del proceso, las membranas desprendidas del sustrato metdlico, son ya
un compodsito TNTM/Qitosano como se observa en la figura 3.35a), con un grosor promedio
de pelicula de quitosano de 20.94 micrometros, que es el que se encuentra en la parte inferior
de la imédgen. La Figura 3.35 (b) y (d) son un aumento en el drea marcada con un circulo
negro de las imagenes 3.35a). En la figura 3.35 b) se observa que el fondo de los tubos esta
cerrado. Los resultados de EDX mostrados en la Figura 3.35 (c), fueron hechos de la zona
marcada con una flecha y un circulo negro en la figura 3.35 d), y estos sugieren que la
estructura nanotubular sobre la aleacién es un 6xido metélico principalmente de elementos

como Ti, Zr, Nb y Sn.

Por otro lado, al realizar un mapeo de la composicion elemental de la nanoestructura

TNTM/Qitosano anodizada a 30V presentado en la figura 3.36, se puede observar que la
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mayor parte de carbono se encontré en la superficie del quitosano. Los elementos metélicos
como Ti, Zr, Nb y Sn se encontraron en mayor medida en los nanotubos metélicos, asi como
también el oxigeno. El Fluor fue detectado levemente en la superficie de nanotubos. Asi estos
resultados sugieren que por un lado los nanotubos se encuentran sellados del mismo 6xido
de la aleacidn, por lo que éstos pueden ser cargados con algin fairmaco y posteriormente, ser
recubiertos con el quitosdno que servird de barrera dosificadora y biodegradable para la

liberacion del farmaco.
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Figure 3.35. Imagenes SEM del compdsito TNTM/quitosano en (a), (b) y (d) se presentan
las vistas transversales de la membrana después de ser despegada del sustrato metélico en

(c) se presenta la composicion elemental del drea marcada con un circulo negro en d).
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Figure 3.36. Imagen SEM de la nanoestructura TNTM/Qitosano anodizada a 30V y su

composicion elemental.

En resumen en esta seccion, se reporta la fabricacion de TNTM/Quitosano cargada
con gentamicina. Debido a su composicion elemental biocompatible, esta membrana puede
tener gran impacto en la construccién de dispositivos biomédicos como liberacion controlada
de farmacos local, en fotocatélisis debido a los 6xidos de titanio presentes, en catélisis debido
al 6xido de circonio y en sensores de gases debido al 6xido de niobio. Ademads estas
nanoestructuras podrian ser cargadas con particulas que sean capaces de interactuar con

ondas mecanicas para construir un sistema inteligente de liberacion [100].
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4 Trabajo a futuro

4.1 Recubrimientos rapidos con fines ortopédicos.

Actualmente las prétesis ortopédicas utilizadas en implantes de hueso son tratadas
superficialmente con fosfatos de calcio debido a que esta interface entre el metal y el tejido
permite una mejor biocompatibilidad de la prétesis cuando es implantada en sistemas vivos.
Es por esta razén que resulta importante generar una metodologia de recubrimientos rapidos

para futuras aplicaciones en sustituciones dseas.

En la figura 3.37 se observan las muestras que fueron anodizadas a 30V por un
periodo de tiempo de 30 minutos y después inmersas en suero SBF con una concentracion de
10 (10xSBF). Solo se tom¢ la muestra anodizada a 30V, ya que los resultados en este sentido,
deben ser muy similares a los demds voltajes. En la imagen se observan las nanoestructuras,
las cuales fueron cubiertas con fosfatos de calcio. La relacién de Ca/P fue de 1.66, que es
muy aproximado a la relacién que conserva la hidroxipatita. Ademds debido a la morfologia
parecida a una flor se puede corroborar que el recubrimiento generado sobre la superficie de

la aleacidn es hidroxiapatita.

Este procedimiento genera capas de fosfatos de calcio sobre la aleacion

Ti24Zr10Nb2Sn en un periodo de tiempo menor a 4 horas. Y esto se puede atribuir al gran
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aumento de drea superficial de las muestras después del anodizado electroquimico por la
generacion morfoldgica de los nanotubos. Por lo que la aleacién Ti24Zr10Nb2Sn puede

generar recubrimientos rapidos de fosfatos de calcio.

Figure 3.37. Imédgenes de SEM de las muestras de Ti24Zr10Nb2Sn anodizadas a 30V por

30 minutos e inmersas en 10xSBF por cuatro horas.
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Los resultados de modificacién superficial de la aleacion Ti24Zr10ONb2Sn que se
obtuvieron en este trabajo de investigacion sugieren que es posible activar la superficie
mediante tratamientos alcalinos. Las pruebas de biocompatibilidad in vivo e in-vitro sugieren
una buena aceptacion del material. Las pruebas de anodizacion electroquimica producen
nanoestructuras en la superficie del material que pueden mejorar la bioactividad y
biocompatibilidad del material. Las pruebas de carga y liberacién de drogas indican que el
material tiene la capacidad suministrar localmente gentamicina en un periodo de tiempo
corto, el cual podria mejorarse con polimeros biocompatibles como el quitosano. Y
finalmente la nanoestructura generada podria ser un compdsito con aplicaciones biomédicas

debido a la composicion elemental de las nanoestructuras.
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CAPITULO 4

CONCLUSIONES Y PERSPECTIVAS

Las conclusiones obtenidas a partir del andlisis y discusiéon de los resultados

experimentales desarrollados en este trabajo de tesis son presentadas a continuacion:

La evidencia que se mostré de las pruebas de viabilidad celular sugieren que
no hay efecto citotoxico significativo, esto indica que la aleacion
Ti24Zr10Nb2Sn presenta buena biocompatibilidad in-vitro ya que puede ser

aceptado biolégicamente.

Las pruebas in-vivo en ratones BALB/C corroboran que la aleacion
Ti24Zr10Nb2Sn es un metal biocompatible. Debido a que los tejidos del

organismo como bazo, higado y tejido circundante toleran su presencia sin
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que se hayan observado reacciones alérgicas del sistema inmunitario ni tejido
necrdtico alrededor del implante y unido a las propiedades superelasticas, este
biomaterial puede ser utilizado para reconstruir partes dafiadas del cuerpo

humano.

La aleacion Ti24Zr1ONb2Sn presenta bioactividad en fluido corporal
simulado con tratamientos alcalinos de NaOH, KOH vy soluciones
supersaturadas de Ca(OH); debido a que estos tratamientos cambian las
propiedades superficiales del biomaterial lo que favorece la formacion de

fosfatos de calcio.

Los fosfatos de calcio formados en la superficie de la aleacién es una
hidroxiapatita ya que presentan morfologia tipo flor, esferulita y esferoidales,
su relacion de calcio fosforo fue de alrededor 1.66 y los principales picos de
difraccion fueron 26 y 32°, por lo que el biomaterial puede ser utilizado para

el reemplazo de partes de la estructura dsea.

Las capas de fosfatos de calcio en la superficie del biomaterial presentaron

grietas superficiales excepto el tratamiento con 5M de KOH.

El proceso de anodizacidn electroquimica a potencial constante permite
formar capas de 6xido nanoestructurado en la superficie de la aleacion

Ti24Zr10Nb2Sn lo cual le confiere al biomaterial una biocompatibilidad muy
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superior a un implante sin tratamiento, los pardmetros del didmetro y longitud
pueden ser controlados con el potencial aplicado ya que presentan un

crecimiento lineal.

Los resultados de las pendientes del didmetro de nanotubos y de longitud de
nanotubos en funcién del voltaje de anodizacién de 4.3 nm de didmetro/V y
225 nm de longitud/V respectivamente, resultan importantes desde el punto
de vista del control del volumen de los nanotubos en la ingenieria biomédica,
ya que en funcién de esto, y la densidad superficial de los nanotubos, es

posible estimar la cantidad de carga de medicamento a suministrar.

Las nanoestructuras superficiales de la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn pueden ser
cargadas con gentamicina y permitir una liberacion local del farmaco. Esto
puede reducir el riesgo de infeccion del biomaterial cuando es implantado
ademads el farmaco puede actuar de forma local sin interactuar con otras partes

del organismo

Los resultados de tiempo de dosificacion, sugieren que éste estd directamente
relacionado con el didmetro del nanotubo. A mayor didmetro, menor tiempo

de dosificado.

De tal manera que para una dosificacion de medicamento, se tiene que

establecer un compromiso entre la cantidad de carga y tiempo de liberacion,

129



o entre la morfologia y el didmetro de los nanotubos. Que para los resultados
de la aleacion Ti24Zr10Nb2Sn anodizada, se encontr6 que las mejores
superficies son las desarrolladas a 20 y 15 Volts, ya que son las que presentan

un mejor compromiso entre la mayor carga y mayor tiempo de liberacion.

Finalmente es posible construir membranas de un compdsito de 6xido
nanoestructurado de la aleacion Ti24Zr1ONb2Sn con polimeros
biocompatibles como el quitosano mediante el proceso de anodizacion
electroquimica a potencial constante de 30V en un solo paso. Los cuales
pueden ser utilizados para tratar enfermedades de la piel si son cargados con

drogas.
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PERSPECTIVAS FUTURAS

Como todo trabajo de investigacion de vanguardia, éste presenta perspectivas
importantes ya que si bien se abord¢ el efecto de los tratamientos alcalinos a la formacion de
fosfatos de calcio en la superficie de las muestras y la biocompatibilidad in-vitro e in-vivo de

la aleacién TiZrNbSn, en futuras investigaciones otros temas interesantes a tratar serian:

e Desarrollar un protocolo de la generacion de recubrimientos rapidos con fines
ortopédicos. Esto implicard estudiar la tasa de nucleacion de cada una de las
superficies obtenidas con tratamientos alcalinos o por el método de

anodizacion electroquimica a potencial constante.

e Desarrollar pruebas de biocompatibilidad in-vivo en cerdos o perros con
prétesis disefiadas para propdsitos especificos como postes dentales o

tornillos de fijacién dsea.

e Continuar estudiando el método de anodizacién electroquimica a potencial y
corriente constante, con el propdsito de buscar generar nuevas morfologias

nanoestructuradas.
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e Realizar pruebas de la capacidad de liberacion de drogas del composito de
nanotubos de Titanio/Quitosano con diferentes moléculas, ya que esto puede

influir en la cantidad de carga y el tiempo de liberacidn.
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We report the fabrication of nanocomposite film by a novel and simple method. Oxide nanotubes were
grown on Ti24Zr10Nb25n alloy by well-known electrochemical anodization. Then, solubilized chitosan
was poured on nanotube surface, the evaporation of the solvent led to the formation of the chitosan film
on the nanotubes surface. This new film formed links with the nanotubes strong enough to create a com-
posite film that was self-removable from the alloy surface. Moreover, the nanotube array had a specific
arrangement on the chitosan. This film can be used in many applications, as known, mainly in catalysis,
biomaterial and drug release systems.

© 2017 Elsevier B.V. All rights reserved.

1. Introduction

Titanium and titanium alloys favor the development of a non-
reactive and biocompatible oxide layer on the surface, which is
the main reason for the use of Ti-based products in biomedical
applications [1,2]. On the other hand, anodization is a commonly
used method in order to induce the growth of a nanostructured
oxide layer on the Ti and Ti alloys surface. By controlling some
parameters like the applied current or the distance between elec-
trodes different nanostructured architectures can be achieved, for
instance: nanotubes and nanoporous layer [3-9]. Drug delivery is
one of the applications of these nanostructured surfaces due to
their porous nature [ 10]. Moreover, TiO, nanotubes have outstand-
ing properties of charge transportation and carrier lifetime that
make them useful for applications such as: sensors, dye sensitized
solar cells, hydrogen generation by water photoelectrolysis, photo-
catalytic reduction of CO, under outdoor sunlight, and supercapac-
itors [11]. The development of chitosan film over the surface with a
nanotube array has been specially studied due to its antibacterial
activity [12] and the increasing biofunctionality of the Ti alloy for

# Corresponding author.
E-mail address: lpavon07@gmailcom (L Lopez Pavdn).

http: /{dx.doiorg/10.1016(j.matlet.2017.06.078
0167-577X/@ 2017 Elsevier B.V. All rights reserved.

orthopedic use [13]. Furthermore, in the case of drug release appli-
cation, depending on the thickness of the chitosan film over the
titanium nanotubes, the modulation of the drug delivery, the
osteoblast adhesion and proliferation can be improved [13,14]. It
is known that, depending on the applied voltage, the TiO: layer is
easily removable from the metal surface using different methods
like the ultrasound bath [15-18]. Taking advantage of this charac-
teristic, in this work a novel method to fabricate a chitosan/Ti-Zr-
Nb-Sn-0 nanotube membrane is proposed. The nanotube array
was grown on Ti-24Zr-10Nb-25n alloy followed by the formation
of chitosan film over the nanotubes by solvent evaporation. The
recently developed Ti-24Zr-10Nb-2Sn alloy was used because of
its excellent superelastic properties reported by Lopez Pavon L
et al. [19] with an elastic modulus similar to that of the bones.
Besides, our group is currently studying the biocompatibility of
this superelastic alloy with and without nanotubular layer, the pre-
liminary results have been promissory; these results will be pub-
lished shortly in a future manuscript. In this context, Fu et al.
[20] demonstrated the biocompatibility in a very similar alloy,
Ti18Zr11Nb35n. Hence, the nanocomposite developed in this work,
composed by this new titanium oxide nanotubes along with the
chitosan film, can be profitable in biomedical application due its
excellent biocompatibility and biodegradability characteristics.
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2. Experimental
2.1. Synthesis of Ti-Zr-Nb-5n-0 nanotubes

The Ti-24Zr-10Nb-2Sn alloy samples were anodized at 30 V for
30 min in 100 ml of electrolyte with a DC power supply. The dis-
tance between the working electrode and the counterpart of Pt
mesh was set at 20 mm. The electrolyte was 1 M (NH,),50, solu-
tion with an addition of 0.25M NH4F at room temperature. The
chitosan was solubilized in acidic medium until reaching a 2% w/
v concentration. The nanocomposite of chitosan/nanotubes was
obtained by the solvent evaporation of the chitosan solution over
the nanotubes alloy surface, followed by the self-removal of the
chitosan film from the metal nanotube surface. After the peeling,
this chitosan film revealed a change in color caused by the nan-
otube layer over the chitosan film as was confirmed by subsequent
analysis, indicating the formation of the nanocomposite. The mor-
phology and chemical composition of the chitosan/nanotube
nanocomposite were investigated using a scanning electron micro-
scope Nova NanoSEM 200 with field emission of FEI brand,
equipped with energy dispersive X-ray analysis (EDX).

3. Results and discussion

SEM images of the nanotube array formed on Ti24Zr10Nb2Sn
surface after the anodization process are presented in Fig. 1. Fig. 1a
and b shows the transversal view of the nanotubes array over the
alloy surface at different scales, and it can be seen that the length
of the nanotubes is around 5.5 um. A top view of the nanotubes
array is shown in Fig. 1c presenting an average diameter of
122.5 nm. The behavior of current density during the anodization
process was also analyzed in Fig. 1d, where it can be seen that
the current density increased rapidly at around 95 mA/cm? and
then dropped to a steady value of about 24 mA/cm?. This is a com-
mon reported behavior of the current during the formation of nan-

otube layers that have been observed occurring in three stages.
First, the metal is continuously dissolved, electropolishing of metal
is observed and a compact oxide layer starts to grow. In the second
stage, the nanopores formation of this oxide layer is characterized
by an increase in the current. And finally, a nanotubes array is
obtained under a steady current condition [21].

After the anodic oxidation, the titanium nanostructured surface
was covered with a chitosan solution and it was let stand during
10h in a ventilated chamber at room temperature. In Fig. 2a is
shown the material obtained after this process, and it can be seen
that a nanocomposite formed of Ti24Zr10Nb2Sn nanotubes (upper
part) and chitosan (lower part) is developed. The average thickness
of this nanocomposite detached from the titanium alloy substrate
was 26.94 pm. This micrograph was taken from a fracture of the
film. The composite is obtained in this manner because with the
evaporation of the solvent, the interaction between the chitosan
polymer chains with the nanotubes layer became stronger than
the interaction of the nanotube surface layer with the alloy bulk
phase. These interactions arise from the coordination of the NH»
functional groups of the molecular structure of the chitosan with
the alloy nanotube surface. These interactions coupled with the
reinforcement of the interactions between the polymeric chains
of the chitosan as a result of the solvent evaporation lead to
detachment of the chitosan/alloy nanotube nanocomposite from
the alloy surface. This combination of interactions is strong enough
to keep the chitosan film and the alloy nanotubes layer together,
even when the chitosan film was self-removed from the metal sur-
face. In this manner, a nanocomposite was synthesized in one sin-
gle step through the formation of the chitosan film over the surface
of titanium nanotubes. Then this detachment of the chitosan/alloy
nanotube nanocomposite from the alloy surface could be achieved
due to the weaker interaction of the nanotube layer with the tita-
nium substrate. The conservation of the two phase morphology of
the nanocomposite even after the fracture of the film can be seen
as an evidence of the uniformity and the strength of the interac-

(b)

2

o
£
2
<
2
‘Z
=
S
-]
£
5
2
£
3
9]

0 5 10 15 20 25 30 35
Anodization time (min)

Fig. 1. (a) and (b) are cross section views and (c) is the top view of the nanotube layer formed on Ti24Zr10Nb2Sn samples for electrochemical anodization, (d) represents the

current transient recorded during anodization at 30 V.
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Fig. 2. (a) Shows the Cross section view of the chitosan/nanotube nanocomposite detached from the alloy surface, (b) shows the elemental composition, (c) and (d) show the

fractured nanotubes.

Fig. 3. EDX mapping of the composite chitosan/nanotube nanocomposite.
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tions between the two phases of this nanocomposite. In Fig. Zh, the
ELX of the membrane composite is shown. This elemental compo-
sition suggests that the nanotubular structure on the alloy is a
metallic oxide of Ti, Zr, Nb, 5n elements, ie. the same dements
of the bulk

Fig. 2c is an image of a fractured zone. The black arrow identi-
fies the chitosan and the red amow, an empty place formed
between the interphase of the chitosan and the nanotubes sugpest-
ing that the polymer did not penetrate around the nanotubes
Finally the green arrow indicates a zone with fractured nanotubes.
In the Fig. 2d a zoom of this fracture is shown and it is clear that
the inside of the nanotubes is also empty indicating that the array
ofnanotubes forms a barrier to the chitosan polymer phase imped-
ing it to penetrate inside or outside the nanotubes.

Furthermaore, an elemental analysis mapping was carried out in
order to identify the elements distribution in the nanocomposite.
In the EDAX mapping (Fig. 3] this distribution of each element in
the composite film can been seen. The nanotubes compaosition is
in perfect concordance with the alloy Ti24Zri0Nb25n compaosition
and the mgygen is uniformly distributed. Fluor comes from the
electrolyte used in the anodization process. The carbon is, as a part
ofthe chitosan film, clearly distributed only in the polymer organic
phase. It is thus cear that the formation of the chitosan nanotube
nanocompaosite has a great potential to be used in many sdentific
and technological applications due to the chitosan and nanotubes
characteristics,

In order to prove the bindegradation of the composite, a test of
degradation in 10 ml of phosphate-buffered saline solution was
carried out. Results were similar to other degradation and swelling
studies reported in chitosan/PVA flms [22.23] The material
showed high stability during 4days and a decrease of weight
around 13% was registered after 5 days of immersion (not shown
for space reason).

4 Conclusions

In summary, a novel method to produce a nanocompaosite film
of chitosan /nanotube of TiZrMbSn-0 is reported. This nanocompos-
ite was self-removable from the alloy surface and the nanotubes
were kept attached to the chitosan even after the self-remaoval
process, Further analyses need to be done in order to realize the

chemical mechanical and biocompatibility properties of the
nanocompasite film, and in this manner to propose an appropriate
application. Howewer, taking into account the biocompatibility of
the oxide nanotube of the present alloy and the characteristics of

the chitosan, the authors propose a possible use of the membrane
for health importantissues such as: drug release systems or wound
dressing promoting skin regeneration.
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