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RESUMEN 

 

La oseointegración de implantes y prótesis de Ti6Al4V depende en gran medida 

de las características superficiales del dispositivo. Diferentes métodos se han 

usado para modificar la superficie de esta aleación y mejorar la interfase hueso-

implante. Varios estudios muestran la capacidad antibacteriana del Zn, así como 

su participación en la mineralización y formación de nuevo tejido óseo. El objetivo 

de este trabajo fue obtener, mediante métodos químicos y/o termoquímicos, 

superficies en la aleación Ti6Al4V que permitan liberar Zn en niveles que 

prevengan la contaminación microbiana. Discos de Ti6Al4V fueron cortados, 

desbastados y posteriormente sometidos a tratamientos sucesivos que incluyen 

una modificación final utilizando una solución alcalina caliente que contiene el ion 

[Zn(OH)4]2-: (1) Grabado Ácido (GA); (2) Grabado Ácido + Zn (GAZn); (3) 

Grabado Ácido + Peróxido-Ácido Clorhídrico (PCl); (4) Grabado Ácido + 

Peróxido-Ácido Clorhídrico + Zn (PClZn); (5) Grabado Ácido + Peróxido-Ácido 

Clorhídrico + Tratamiento Termoquímico (PClTT); (6) Grabado Ácido + Peróxido-

Ácido Clorhídrico + Tratamiento Termoquímico + Zn (PClTTZn); (7) Grabado 

Ácido + Peróxido-Ácido Sulfúrico (PS) y (8) Grabado Ácido + Peróxido-Ácido 

Sulfúrico + Zn (PSZn). Los resultados de este trabajo muestran que las 

superficies obtenidas mediante tratamiento en solución alcalina que contiene el 

ion [Zn(OH)4]2- presentan diferentes morfologías. Por otro lado, las cantidades de 

Zn liberadas al medio fisiológico por las superficies evaluadas no causan 

toxicidad celular y a las 24 horas exhiben buena actividad antimicrobiana en 

presencia de E. Coli y S. Aureus. Además, se observó que el tratamiento en 

solución alcalina que contiene el ion [Zn(OH)4]2- aumentó la viabilidad celular en 

comparación con las superficies modificadas y se evidencia que el S. Aureus es 

más sensible ante las superficies evaluadas que la E. Coli, mostrando un 100 % 

de reducción de UFC para las superficies PClTTZn y PSZn. 

Palabras Clave: capacidad antibacteriana, modificación superficial, Ti6Al4V, 

tratamientos químicos, viabilidad celular, Zn. 
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Capítulo 1  

INTRODUCCIÓN 

 

1.1. Introducción 

Diferentes tipos de materiales (metales, cerámicos, polímeros y compuestos) se 

usan actualmente para fabricar implantes, prótesis y dispositivos biomédicos de 

forma general. No obstante, los metales constituyen el estándar de oro en 

implantología para sustitución ósea debido, entre otros factores, a sus 

propiedades mecánicas y biocompatibilidad.[1] 

El titanio y sus aleaciones son los materiales metálicos más utilizados en el 

campo de la medicina para la fabricación de implantes dentales, maxilofaciales, 

ortopédicos, cardiacos y cardiovasculares.[2] Lo anterior se debe a sus excelentes 

propiedades mecánicas, alta resistencia a la corrosión cuando se encuentra en 

contacto con los fluidos biológicos, bajo peso específico, bajo módulo de 

elasticidad y excelente biocompatibilidad en las aplicaciones mencionadas.[3, 4] 

Acortar el período de oseointegración de los implantes de titanio, así como 

mejorar la adherencia entre el hueso y el implante y evitar el fracaso de los 

dispositivos por contaminación microbiana es una tarea abordada por diversos 

grupos de investigación.[5-9] 

Uno de los enfoques para modificar la superficie de los biomateriales metálicos 

consiste en introducir cambios en su arquitectura o topografía basado en que la 

rugosidad superficial puede incrementar el anclaje del implante al hueso y 

finalmente la oseointegración.[9-12] 
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Para evitar la formación de tejido fibroso en lugar de tejido óseo, las superficies 

de los implantes de titanio son expuestas a tratamientos que crean patrones a 

escala macro, micro y nanométrica. Los métodos empleados para modificar la 

superficie de los implantes pueden clasificarse, de forma general, en tres tipos 

principales: mecánicos, físicos y químicos y electroquímicos.[2] 

Los métodos químicos de modificación superficial se basan en la ocurrencia de 

reacciones químicas en la interfaz entre el sustrato y la solución a la que es 

sometido. Se aplican fundamentalmente para alterar la rugosidad, la composición 

elemental y de fase de la superficie, así como para mejorar la mojabilidad y la 

energía superficial. [2, 13] 

Varios trabajos han demostrado que los cambios en la topografía, la energía 

superficial y la composición de la fase en la superficie de titanio, pueden influir 

significativamente en su tasa de oseointegración.[14] Además, se conoce que 

algunos metales, como la plata, el cobre y el zinc (Zn) y algunos de sus óxidos 

presentan actividad antimicrobiana.[15] Por otra parte, el Zn constituye un 

micronutriente necesario para el funcionamiento de muchos procesos en los 

seres humanos y desempeña un importante papel en la formación y 

mineralización del hueso. 

La modificación de la superficie de las aleaciones de titanio mediante procesos 

que permiten la incorporación de Zn es una alternativa que comienza a ser 

investigada. A esto se suma que la actividad antimicrobiana de las referidas 

superficies se encuentra relacionada con su capacidad de liberar Zn al medio 

biológico y por la configuración, composición de fases y dimensiones de las 

estructuras formadas en la superficie del titanio. 

 

1.2. Justificación 

En las últimas décadas se ha incrementado el número de pacientes que 

necesitan implantes o prótesis articulares debido, entre otras causas, al 

envejecimiento y aumento gradual de la esperanza de vida de la población y a 
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una mayor incidencia de enfermedades degenerativas asociadas a edades 

avanzadas. Adicionalmente, se ha observado un aumento de la cantidad de 

lesionados en deportes extremos y conflictos bélicos, un incremento de las 

opciones quirúrgicas para enfermedades crónicas, así como la ocurrencia de 

accidentes de tránsito que originan politraumatismos en pacientes jóvenes.  

Como alternativa para dar solución a dicho problema se desarrollan nuevos 

biomateriales para reemplazar el tejido faltante y devolver la funcionalidad al 

órgano afectado. Para esto, los biomateriales necesitan interactuar con el medio 

biológico y enlazarse adecuadamente con los tejidos circundantes.[16] 

El éxito de cualquier implante endoóseo se basa en la creación de una interfaz 

mecánica fuerte entre la superficie del material del implante y el tejido óseo, sin 

la intervención de ningún tejido fibroso.[9] Esfuerzos considerables se han 

realizado en los últimos años para optimizar la topografía de implantes de titanio 

para su uso en contacto con el tejido óseo. Dichos esfuerzos se han concentrado 

principalmente en desarrollar superficies que reduzcan los tiempos de curación y 

que aceleren la integración del implante con el tejido receptor. 

Una de las principales causas de fracaso de los implantes y prótesis de titanio es 

la contaminación microbiana. Una vez colocado el dispositivo, este interactúa con 

los microorganismos eventualmente presentes en el organismo produciéndose la 

colonización de su superficie y la formación del biofilm.[17] 

 Modificar la superficie de los implantes y prótesis de titanio incorporando 

compuestos químicos que exhiban propiedades antibacterianas reduce la 

adhesión de bacterias sobre la superficie del dispositivo y constituye una forma 

eficiente para incrementar las posibilidades de éxito del tratamiento clínico. 

Con el presente trabajo de investigación se pretende desarrollar superficies con 

diferentes niveles de rugosidad y que prevengan la contaminación microbiana de 

los implantes y prótesis de aleaciones de titanio. 
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1.3. Antecedentes 

En el año 2017, Gao y colaboradores [18] plantearon que las modificaciones de la 

superficie son significativas para mejorar la oseointegración de los implantes de 

titanio durante el período de implantación temprano. Asimismo, se evidencia en 

este trabajo que el Zn es un oligoelemento esencial para el crecimiento óseo al 

promover la formación de hueso e inhibir la reabsorción ósea. Además, el Zn 

puede mejorar la diferenciación osteogénica regulando la expresión de genes 

relacionados. Por lo tanto, puede promover aún más la mineralización de la matriz 

extracelular al mejorar la síntesis de colágeno y la deposición de calcio para la 

formación de hueso. [18] 

Gao y colaboradores también reportan la posibilidad de toxicidad celular si se 

liberan grandes cantidades de Zn al medio fisiológico. Aún no existe un consenso 

en cuanto a la concentración máxima inhibitoria de iones Zn2+ que puedan ser 

liberados al organismo sin causar toxicidad celular. [18] 

Song y colaboradores informaron que la concentración inhibitoria media máxima 

de iones Zn fue de 10 ppm.[19] Por otra parte, Ito y colaboradores demostraron 

que 3 ppm de Zn no era citotóxico en un estudio in vitro realizado.[20] Sin embargo, 

otros estudios confirmaron que la concentración más alta de iones Zn sin 

toxicidad celular fue de 2 ppm.[21] Por lo tanto, es importante controlar 

estrictamente la concentración de Zn que se libera al medio. 

Gao y colaboradores también describen los principales métodos que se han 

empleado para la modificación superficial de aleaciones de titanio empleando 

diferentes compuestos de Zn. [18] En este análisis destaca un método empleado 

por varios grupos de investigadores que consiste en la aplicación de un 

tratamiento alcalino en caliente empleando una solución que contiene el ion 

complejo [Zn(OH)4]2-.[22-24] 
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1.4. Hipótesis 

Por medio de tratamientos químicos sucesivos que incluyen una modificación 

final utilizando una solución alcalina que contiene Zn, es posible obtener en la 

superficie de la aleación Ti6Al4V topografías que se caracterizan por su 

capacidad de liberar Zn, inhibir la contaminación microbiana y no resultar 

citotóxicos. 

 

1.5. Objetivos 

1.5.1. Objetivo General 

Obtener, mediante métodos químicos y/o termoquímicos, modificaciones 

superficiales en la aleación Ti6Al4V que permitan liberar Zn en niveles que 

prevengan la contaminación microbiana. 

1.5.2. Objetivos Específicos 

1. Modificar la superficie de la aleación Ti6Al4V mediante procesos químicos 

y(o) termoquímicos. 

2. Formar compuestos de Zn en las superficies previamente modificadas de 

la aleación Ti6Al4V mediante procesos químicos. 

3. Caracterizar las superficies obtenidas. 

4. Evaluar in vitro las superficies obtenidas. 
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Capítulo 2  

FUNDAMENTO TEÓRICO 

 

2.1. El titanio y sus aleaciones 

Diferentes tipos de materiales (metales, cerámicas, polímeros, compuestos) se 

usan actualmente para fabricar implantes, prótesis y dispositivos biomédicos de 

forma general. No obstante, los metales constituyen el estándar de oro en 

implantología debido, entre otros factores, a sus propiedades mecánicas, 

resistencia a la corrosión y biocompatibilidad. 

Los aceros inoxidables (como el AISI-316L), así como el titanio y sus aleaciones 

(como el Titanio comercialmente puro (CP), la aleación Ti6Al4V y la aleación con 

memoria de forma TiNi) son empleados extensamente en ortopedia, odontología 

y cardiología.[1] Por otro lado, debido a su bajo coeficiente de fricción y alta 

resistencia al desgaste, las aleaciones Cr-Co se emplean en la fabricación de 

componentes para prótesis articulares de cadera y rodilla. 

El tántalo se ha empleado para crear estructuras porosas tridimensionales que 

favorecen el crecimiento óseo para su implantación en la columna vertebral. Los 

biomateriales metálicos degradables (como las aleaciones a base de magnesio 

y hierro) han adquirido cada vez mayor interés para aplicaciones esqueléticas y 

cardiovasculares (por ejemplo: alambres, placas de fijación, stent) que no 

requieren la presencia permanente de un dispositivo implantado. [1] 

Varios estudios evalúan la biocompatibilidad de diferentes materiales de uso 

común en la fabricación de dispositivos implantables para sustitución ósea. Se 
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reporta que el titanio es el material a escoger debido a su alta resistencia a la 

corrosión causada por el ambiente fisiológico y su estabilidad mecánica durante 

todo el proceso de cicatrización. 

El titanio es un metal de transición muy abundante en la naturaleza. Fue 

descubierto en 1794, pero no fue hasta 1936 que se lograra desarrollar una 

metodología factible para separarlo del mineral debido a su alta afinidad con el 

oxígeno. Después del aluminio, el hierro y el magnesio, el titanio es considerado 

el cuarto elemento metálico más empleado en la industria actualmente. Aun 

cuando su densidad es de 4,51 g.cm-3, es considerado como un metal ligero. El 

titanio puede formar soluciones sólidas y compuestos, con enlace metálico, 

covalente o iónico al alearse con determinados elementos (Figura 1) para 

producir componentes muy resistentes que son utilizados por las industrias 

aeroespacial, aeronáutica, militar, petroquímica, agroindustrial, automovilística y 

médica. 

Así, las aleaciones de titanio se pueden clasificar en 4 grupos fundamentales en 

función de la microestructura que presentan a temperatura ambiente y según la 

capacidad de los aleantes de estabilizar la fase α o β: Ti c.p., aleaciones tipo α, 

aleaciones tipo β y aleaciones α/β. 

 

Figura 1. Tabla periódica de los elementos estabilizadores de las fases α, β y 

α/β. 
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Algunos elementos aleantes en estado puro, como el cobalto, el níquel, el 

aluminio o el vanadio, son en general tóxicos y en muchas ocasiones producen 

reacciones alérgicas. Sin embargo, estando aleados como soluciones sólidas, la 

cantidad de iones que se liberan en el medio fisiológico es insignificante y por 

tanto no suponen riesgo.[25] 

Características como: excelente biocompatibilidad, adecuadas propiedades 

mecánicas, alta resistencia a la corrosión en medio biológico, su relativamente 

bajo módulo de elasticidad y su gran capacidad para oseointegrarse, hacen de 

las aleaciones de titanio una de las principales familias de metales seleccionadas 

para la fabricación de prótesis e implantes para sustituir el tejido óseo. El niobio, 

el tántalo, el circonio, el vanadio, el aluminio y el molibdeno son los elementos 

más favorables para ser usados en aleaciones de titanio con fines biomédicos. 

Dentro de la gama de aleaciones de titanio reportadas en la actualidad, el titanio 

comercialmente puro (Ti c.p.) y la aleación Ti6Al4V son las más empleadas en la 

industria biomédica para la fabricación de dispositivos implantables como 

sustitutos óseos. En la Tabla 1 se muestra la composición de la aleación Ti6Al4V 

comercial según la norma ASTM F136-13. 

Tabla 1. Composición química según la norma ASTM F136-13 para la aleación 

Ti6Al4V. 

Elemento %e.p. 
Aluminio 5.5 - 6.5 
Vanadio 3.5 – 4.5 

Carbono máx. 0.08 
Hierro máx. 0.25 

Oxígeno máx. 0.13 
Nitrógeno máx. 0.05 
Hidrógeno máx. 0.012 

Titanio Balance 
  

La aleación Ti6Al4V (denominada también Ti grado 5, según norma ASTM B367-

13(2017) pertenece al grupo del tipo α/β y es la aleación de titanio más utilizada. 

Presenta una composición química de 6 %e.p. de aluminio, 4 %e.p. de vanadio, 
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0.25 %e.p. (máximo) de hierro, 0.2 %e.p. (máximo) de oxígeno, y el resto de 

titanio.  

 

2.2. Pasivación del Titanio 

Los metales que tienen la capacidad de formar una película de óxido en su 

superficie que los proteja de la corrosión, son los adecuados para la fabricación 

de dispositivos biomédicos. Los metales y aleaciones que poseen esta 

característica se denominan pasivables y a la película, pasivante. 

Una vez que el titanio entra en contacto con el aire, en cuestión de nanosegundos 

se comienza a crear una capa superficial de óxido de titanio, y en menos de 1 

segundo queda creada la capa externa con un grosor entre 3 y 7 nm.  

El titanio y sus aleaciones desarrollan óxidos superficiales sumamente estables, 

de alta integridad, tenacidad y adherencia. Si este óxido superficial es rayado o 

dañado, se regenera inmediatamente en presencia de aire o agua.  

La película protectora de óxido es favorecida a medida que aumenta el carácter 

oxidante del ambiente. Por ello el titanio resiste a la corrosión en ambientes 

levemente reductores, neutros y altamente oxidantes hasta temperaturas 

elevadas. Resiste la acción de ácidos agresivos -excepto en altas 

concentraciones de ácido clorhídrico y fluorhídrico- que destruyen rápidamente a 

otros metales como el acero inoxidable. 

La formación de esta capa pasivante de óxido, químicamente estable, altamente 

adherente y protectora es la causa de la excelente resistencia a la corrosión del 

titanio y sus aleaciones. La naturaleza, composición y espesor de la capa de 

óxido protectora formada en el titanio y sus aleaciones depende de las 

condiciones ambientales. 

Desde el punto de vista microscópico, la capa pasivante se forma y se disuelve 

continuamente en soluciones acuosas. Como consecuencia de lo anterior, es 

posible incorporar diferentes elementos en la disolución para que formen parte 
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de la capa de óxido que se genera. Esto posibilita la adsorción de iones calcio y 

fosfato en la capa de óxido. 

Generalmente, la composición de la capa de óxido se basa en el monóxido de 

titanio u óxido de titanio II (TiO), en el óxido de titanio III o trióxido de dititanio 

(Ti2O3) o en el óxido de titanio IV o dióxido de titanio (TiO2); siendo esta última la 

que se presenta con mayor frecuencia. El TiO2, debido a su amplio espectro de 

aplicaciones, es considerado el óxido de titanio por excelencia. 

El TiO2 es un material alotrópico, encontrándose de forma natural en tres fases 

cristalinas: la brookita (romboédrica), la anatasa y el rutilo (ambas tetragonales, 

como se muestra en la Figura 2).[26] Estas fases presentan elevada resistividad 

eléctrica, considerable dureza, estimada en el intervalo entre 5 – 6,5 en la escala 

de Mohs, son transparentes en el espectro visible (ancho de banda prohibida 

alrededor de 3 eV), birrefringentes y poseen los mayores valores de índice de 

refracción entre todos los óxidos conocidos (Tabla 2). 

Tabla 2. Propiedades físicas del TiO2.[26] 

Fase 
Parámetros de red (Å) Densidad 

(g/cm3) 
Resistividad 

eléctrica (Ωm) 
Índice de 
refracción a b c 

Brookita 9,18 5,45 5,15 4,14 1013 2,58 
Anatasa 3,79 3,79 9,51 3,89 1013 2,55 

Rutilo 4,59 4,59 2,96 4,25 1013 2,62 
       

La superficie de la fase anatasa permite un elevado intercambio de iones calcio 

(Ca2+) y fosfato (PO43-). Por lo anterior es la variedad de mayor interés en el 

campo de los biomateriales (Figura 2) pues favorece el crecimiento óseo. 

Además, esta fase ofrece una enorme resistencia a la acción de sustancias 

corrosivas e impide la difusión de iones desde el interior del implante hacia el 

organismo. 
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Figura 2. Estructura cristalina de la anatasa (A) y del rutilo (B). 

 

2.3. La oseointegración 

Cuando un cuerpo extraño, como un implante o prótesis, es colocado dentro del 

organismo humano; su superficie interactúa con los tejidos vivos que rodean el 

sitio de la implantación. En dependencia de la localización donde se implante el 

dispositivo, hay varios factores que deben ser considerados. Por ejemplo, si el 

dispositivo está destinado a estar en contacto con la sangre (catéter, stent, etc.), 

es crucial analizar la hemocompatibilidad del biomaterial; mientras que, para 

aplicaciones óseas, la oseointegración es el parámetro principal a considerar.[9] 

La oseointegración es la conexión firme, estable y duradera entre un dispositivo 

biomédico implantado y el hueso que lo rodea. [9, 27, 28] Una adecuada 

oseointegración está sujeta a la aceptación del implante por parte de los tejidos 

vivos sin la formación de tejido fibroso en la interfaz hueso-implante y sin la 

presencia de síntomas de inflamación severa. 

La interfaz hueso-implante debe considerarse como el resultado de la interacción 

de un conjunto de factores que modulan la respuesta biológica y que determinan 

el éxito de la oseointegración. Para logar una adecuada oseointegración el 

implante debe tener una correcta fijación inicial o estabilidad primaria una vez 

colocado en el sitio receptor. Esta estabilidad primaria es el resultado del contacto 

o fricción que se establece siguiendo la colocación del implante, entre el hueso 

mineralizado, frecuentemente el hueso cortical en el sitio receptor y la superficie 

del implante. [9] 
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Son varios los factores esenciales para conseguir una buena oseointegración y 

que constituyen la base de la práctica clínica e ingenieril en la implantología. 

Algunos de ellos son: el estado del hueso receptor y la técnica quirúrgica 

empleada para colocar el dispositivo, así como las condiciones de carga a la que 

se somete el dispositivo una vez implantado. Además, desempeñan un rol 

fundamental en la oseointegración: el diseño macroscópico y dimensional del 

dispositivo; su material de fabricación y la calidad superficial del implante pues 

es en la superficie donde se desarrollan los procesos de adhesión, diferenciación 

y proliferación celular.[9] 

Por otro lado, el proceso de oseointegración ocurre en la superficie del implante, 

lugar donde el hueso se adhiere al material y crece. Esta reacción, normalmente, 

sólo se presenta en los materiales bioactivos, razón por la cual se ha reportado 

la necesidad de conseguir que la superficie del material pase a ser bioactiva, 

mediante la realización de diferentes tratamientos. 

Entre los diversos parámetros que influyen en el éxito de los implantes, la interfaz 

hueso-implante juega un papel importante en prolongar la longevidad y mejorar 

la función de las prótesis implanto-soportadas. Son varios los métodos para 

mejorar la interfaz hueso-implante y promover una osteointegración más rápida 

y eficaz.[27, 29] 

La calidad de los implantes depende de las características químicas, físicas, 

mecánicas y topográficas de la superficie. La composición química, topografía, 

mojabilidad, carga, energía superficial, estructura cristalina, rugosidad, potencial 

químico, presencia de impurezas y espesor de la capa de óxido de titanio influyen 

significativamente en el logro de una adecuada oseointegración, así como en 

acortar los tiempos de cicatrización. Estas propiedades interactúan y determinan 

la actividad de las células cercanas a la superficie del implante. 

La osteogénesis en la superficie del implante está influenciada por diferentes 

mecanismos. Una serie de eventos coordinados, incluyendo la proliferación 

celular, la transformación de osteoblastos y la formación de tejido óseo se 
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encuentran afectados por la topografía. Aumentar la rugosidad superficial y el 

área de contacto entre el hueso y el implante constituye, actualmente, una meta. 

Entre los factores que influyen sobre el contacto hueso implante se encuentran 

la topografía, la composición química, la energía superficial y la mojabilidad, 

siendo esta última la de mayor influencia. La mojabilidad superficial depende en 

gran medida de la energía superficial y actúa sobre el contacto del implante con 

el ambiente fisiológico.[14] 

Por otro lado, las superficies rugosas influyen positivamente sobre la migración y 

proliferación celular, lo que a su vez conduce a mejorar el contacto hueso-

implante. Lo anterior sugiere que la microestructura del implante influye en la 

interacción biomaterial-tejido. 

 

2.4. La rugosidad superficial 

La topografía desempeña un rol fundamental en la oseointegración de implantes 

de titanio.[30] Estudios in vitro e in vivo muestran que la rugosidad superficial 

influye sobre determinados eventos que condicionan el comportamiento de los 

osteoblastos. Algunos de estos eventos son la propagación y proliferación, la 

diferenciación y la síntesis de proteínas. La rugosidad superficial se divide, según 

las dimensiones de la topografía en macro, micro y nano-rugosidad.[7] 

La macro-rugosidad comprende topografías en el intervalo de los milímetros a las 

decimas de micrómetros. Esta escala se encuentra directamente relacionada con 

la geometría del implante y con la presencia de macro poros como consecuencia 

de tratamientos superficiales. Niveles apropiados de macro-rugosidades pueden 

mejorar la fijación primaria del implante, así como su estabilidad mecánica a largo 

plazo. 

La micro-rugosidad se define en el intervalo de 1-10 µm. Este nivel de rugosidad 

maximiza la unión entre el hueso mineralizado y la superficie del implante. Las 

superficies micro-rugosas, en aleaciones de titanio, generalmente se caracterizan 
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por ser biocompatibles, así como mejorar la formación de nuevo hueso y prevenir 

la reabsorción ósea. Los métodos más comunes para crear superficies micro-

rugosas en el titanio son, por ejemplo: el plasma espray, el bombardeo con 

partículas cerámicas, la anodización y el grabado ácido. [7] 

El uso de superficies con topografías a escala nanométricas (nano-rugosas) se 

ha extendido en los últimos años. La nanotecnología involucra materiales de 

demisiones nanométricas o que presentan topografías en el intervalo entre 1 y 

100 nm. La rugosidad a escala nanométrica desempeña un rol fundamental en la 

adsorción de proteínas, en la adhesión de osteoblastos y por tanto en el éxito de 

la oseointegración. [7] 

 

2.5. Modificación superficial de las aleaciones de titanio 

Esfuerzos considerables se han realizado en los últimos años para optimizar la 

topografía de implantes de titanio para su uso en contacto con el tejido óseo. 

Dichos esfuerzos se han concentrado principalmente en desarrollar superficies 

que reduzcan los tiempos de curación y que aceleren la integración del implante 

con el tejido receptor.[29] 

La modificación superficial de los biomateriales puede dividirse en dos enfoques 

principales con el objetivo de acelerar la unión del implante al hueso. La primera 

variante es incorporar fases inorgánicas como fosfatos de calcio en la superficie 

del biomaterial, las cuales estimulan la formación de hueso y mejoran la 

interconexión bioquímica entre el hueso y la superficie del material. Además, es 

posible incorporar moléculas orgánicas como péptidos y proteínas en la 

superficie para estimular respuestas especificas en las células. [29] 

El segundo enfoque se basa en la modificación de la arquitectura de la superficie 

o topografía debido a que la rugosidad superficial puede incrementar el anclaje 

del implante al hueso. Además, la rugosidad incrementa el área superficial, así 

como la energía de la superficie del material, lo cual mejora la adsorción de 

proteínas, la adhesión y proliferación celular y finalmente la oseointegración. [29] 
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Para evitar la formación de tejido fibroso en lugar de tejido óseo, las superficies 

de los implantes de titanio son expuestas a tratamientos que crean patrones a 

escala macro, micro y nanométrica. Estos patrones aumentan la retención de 

moléculas y/o células osteoprogenitoras presentes en la interfaz hueso-implante 

que conducen a un aumento en el grado de formación de los nuevos tejidos.[31] 

Los métodos empleados para modificar la superficie de los implantes pueden 

clasificarse, de forma general, en tres tipos: mecánicos, físicos y químicos y 

electroquímicos.[2] Estos métodos son usados para cambiar la estructura, la 

composición química y la morfología de la superficie del implante. Estas técnicas 

se emplean con el objetivo de mejorar las propiedades biomecánicas del 

implante, así como para estimular la formación de hueso nuevo y mejorar la 

oseointegración. Además, se usan también para eliminar contaminantes de la 

superficie del implante y mejorar la resistencia al desgaste y a la corrosión de 

dichos dispositivos.[2] 

2.5.1. Métodos mecánicos 

Los métodos mecánicos de modificación superficial incluyen el chorreado, el 

mecanizado y el pulido, entre otros. Generalmente, estas técnicas resultan en 

superficies que pueden ser tanto ásperas como lisas. Dichas superficies pueden 

mejorar la adhesión, proliferación y diferenciación celular.[2] 

El chorreado consiste en bombardear pequeñas partículas, generalmente 

comprimidas en aire, con determinadas formas y tamaños sobre la superficie del 

implante.[32] Las superficies de titanio sometidas a esta técnica presentan 

microtopografías irregulares. El grado específico de rugosidades obtenido 

mediante este método depende de varios parámetros. Tal es el caso del tamaño 

y forma de las partículas, la duración del bombardeo, la presión del aire y la 

distancia entre la fuente de las partículas y la superficie del implante. Además, 

este método es empleado para limpiar la superficie del implante e incrementar su 

bioactividad. Se ha demostrado que superficies de implantes de titanio sometidas 

a esta técnica aceleran significativamente la adhesión y proliferación de 

osteoblastos al mismo tiempo que compromete estos procesos para los 
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fibroblastos. Lo anterior promueve la oseointegración del implante. Las partículas 

más empleadas son la sílice (SiO2), la alúmina (Al2O3), el dióxido de titanio (TiO2) 

y la hidroxiapatita (HA).[33-35] 

2.5.2. Métodos físicos 

Gran variedad de métodos físicos ha sido empleada para generar topografías 

bioactivas en la superficie de los metales.[1] Los métodos físicos de modificación 

superficial incluyen el plasma spray, la deposición de iones y capas finas, la 

oxidación térmica, entre otros.[1, 2]  

La técnica del plasma spray es considerada el método de recubrimiento más 

popular. Se basa en la inyección de polvos en un plasma o chorro de gas ionizado 

a altas temperaturas (10 000 ºC). El chorro de gas proyecta las partículas sobre 

la superficie del implante, donde se depositan, fundiéndose en la superficie de 

las mismas, resolidificándose y uniéndose a las otras partículas. Esta técnica 

crea macrotopografías en la superficie del titanio con mayores niveles de 

rugosidad que las obtenidas empleando grabado ácido o recubrimientos con HA. 

Lo anterior beneficia el crecimiento de hueso, así como la oseointegración. 

2.5.3. Métodos químicos y electroquímicos 

Los métodos químicos de modificación superficial se basan en la ocurrencia de 

reacciones químicas en la interfaz entre el sustrato y la solución a la que es 

sometido. Estas técnicas incluyen tratamientos químicos ácidos, alcalinos, con 

peróxido de hidrógeno, recubrimientos de HA, sol-gel, anodización, entre otros. 

Se aplican fundamentalmente para alterar la rugosidad, la composición elemental 

y de fase de la superficie, así como para mejorar la mojabilidad y la energía 

superficial. [2, 13] 

A su vez, las técnicas electroquímicas constituyen uno de los métodos más 

comunes para modificar las superficies metálicas a escala nanométrica. La 

oxidación anódica se ha empleado exitosamente para transformar superficies 

lisas en estructuras nanotubulares con diámetros inferiores a los 100 nm.[1] 
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El grabado ácido consiste en sumergir el implante en ácidos fuertes como es el 

caso del ácido fluorhídrico (HF), el ácido nítrico (HNO3), el ácido clorhídrico (HCl), 

el ácido sulfúrico (H2SO4) o mezclas de estos por determinados periodos de 

tiempo y empleando temperaturas inferiores a 100 ºC. Las soluciones que se 

emplean en el grabado ácido incluyen una mezcla de HNO3 y HF o una mezcla 

de HCl y H2SO4.[32] 

Con este método se pueden obtener en la superficie del titanio rugosidades de 

0.5-3 μm con cavidades irregulares de diferentes profundidades. A su vez, esta 

técnica puede emplearse para eliminar los óxidos nativos y demás contaminantes 

presentes en la superficie del titanio.[34-36] 

El ataque ácido provoca la formación de una delgada capa de óxido sobre la 

superficie, la cual presenta un espesor de alrededor de 10 nm. Dicha capa se 

encuentra constituida principalmente de TiO2, aunque pueden aparecer residuos 

de la mezcla ácida. Estas impurezas pueden permanecer en la capa de óxido 

incluso después de realizar un posterior tratamiento térmico, por lo cual el 

tratamiento ácido es generalmente combinado con un segundo tratamiento para 

mejorar las propiedades bioactivas de las superficies.[27, 32, 36] El inconveniente de 

esta técnica es que puede ocasionar la formación de microgrietas en la superficie 

del titanio. Dichas microgrietas comprometen las propiedades mecánicas del 

implante, principalmente su resistencia a la fatiga.[35] 

El grabado ácido puede ser empleado en combinación con otros métodos. En el 

caso en que se usa combinado con el sandblasting (chorreado con sílice, 

alúmina, dióxido de titanio, entre otros) se le conoce como SLA. Esta combinación 

de tratamientos acelera la oseointegración y a su vez mejora la estabilidad de los 

implantes de titanio.[32] La superficie es sometida a sandblasting con partículas 

grandes lo que provoca topografías en escala macrométrica. Posteriormente, los 

implantes son sometidos a grabado acido para formar microcavidades en esta 

superficie.[33, 35, 37] 

Los tratamientos químicos con peróxido de hidrógeno dan como resultado la 

oxidación de la superficie del titanio. Sobre la superficie del titanio se forma una 
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capa delgada y amorfa, compuesta fundamentalmente por una mezcla de 

peróxocomplejos de titanio. Esta estructura amorfa cristaliza en la fase anatasa 

del dióxido de titanio al ser calentada a temperaturas superiores a 300 ºC, con lo 

cual se obtiene una superficie altamente bioactiva.[38-41] En la realización de este 

tratamiento se utilizan generalmente concentraciones de peróxido de hidrógeno 

entre 0.3 y 30 %, así como temperaturas hasta 80 ºC y períodos de exposición 

entre 15 min y 6 h. También se pueden utilizar bajas concentraciones de los 

ácidos sulfúrico y clorhídrico para incrementar el poder oxidante del peróxido.[33, 

38-40] 

Los recubrimientos con HA (Ca10(PO4)6(OH)2) tienen su base en que esta fase 

es el componente inorgánico fundamental del tejido óseo. En la práctica, la HA 

artificial es comúnmente usada como un biomaterial que presenta excelente 

biocompatibilidad. De esta forma se logra combinar las propiedades mecánicas 

del titanio con la bioactividad y biocompatibilidad de la HA.[35] En dependencia del 

método empleado en la síntesis de la HA, el material resultante puede ser tanto 

macro como microporoso. La HA puede depositarse en la superficie del titanio 

por plasma spray, deposición sol-gel, prensado isostático en caliente, 

electrodeposición, pulverización por haz de iones o empleando el método 

biomimético. Con este último, se producen recubrimientos de HA en soluciones 

acuosas a temperaturas fisiológicas. [35] 

La anodización es un proceso mediante el cual se deposita una capa de óxido en 

la superficie del titanio mediante reacciones electroquímicas. En este proceso, la 

superficie a ser oxidada funciona como ánodo en una celda electroquímica donde 

una solución de ácidos funciona como electrolito. El espesor de la capa de óxido 

obtenida mediante este método puede cambiarse al variar los parámetros del 

proceso electroquímico. [32, 35] 

La técnica del sol-gel representa un procedimiento simple y barato para depositar 

capas finas de recubrimientos con composición química homogénea sobre 

sustratos de dimensiones grandes y diseños complejos. Se emplea para 

depositar recubrimientos cerámicos, fundamentalmente de HA, sobre la 
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superficie de los implantes metálicos. Mediante este método es posible obtener 

recubrimientos de espesor inferior a los 10 µm. Este proceso mejora la actividad 

biológica del titanio y contribuye a la formación de hueso y la oseointegración. 

Empleando esta técnica se pueden obtener recubrimientos de diferentes 

materiales. Tal es el caso del TiO2, CaP, compuestos de TiO2-CaP y 

recubrimientos basados en sílice.[35] 

 

2.6. Contaminación microbiana de implantes y prótesis. 

Estrategias para prevenir la contaminación microbiana de los 

implantes 

La contaminación microbiana de los dispositivos biomédicos implantados 

constituye uno de los problemas más serios en cirugía debido a que causa 

infecciones devastadoras y, en muchos casos, la pérdida del implante. Son varios 

los factores que condicionan la contaminación microbiana. Algunos de estos son: 

la composición química del material, las propiedades físicas de la superficie del 

dispositivo, el diseño del mismo, el sitio anatómico implantado, la extensión de la 

invasión quirúrgica y el tiempo de permanencia del dispositivo.[42-44] 

Varias estrategias han sido desarrolladas para prevenir o reducir la 

contaminación en el campo de los biomateriales.[45] Las mismas incluyen 

modificaciones morfológicas o en las propiedades físicas y química de la 

superficie. Lo anterior puede realizarse mediante diferentes tecnologías, 

incluyendo la implantación de iones, los tratamientos con plasma y la deposición 

electroquímica. Modificaciones químicas de la superficie pueden obtenerse con 

las mismas técnicas. Además, se ha propuesto lograr efectos antimicrobianos 

mediante la adhesión de moléculas inhibidoras.[42] 
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2.7. El Zn como agente antimicrobiano. Incorporación de iones 

Zn2+ en la superficie de aleaciones de titanio 

Cuando ocurre la infección, las bacterias tienden a agregarse en una matriz 

polimérica hidratada y formar el biofilm en la superficie del implante. Dicha matriz 

puede ser destruida mediante el empleo de agentes antibacterianos provenientes 

del exterior.[15] 

Modificar la superficie de los implantes y prótesis de aleaciones de titanio 

empleando recubrimientos con compuestos químicos que exhiban propiedades 

antibacterianas reduce la adhesión de bacterias sobre la superficie del dispositivo 

y constituye una forma eficiente para incrementar las posibilidades de éxito del 

tratamiento clínico.[22, 46] Un gran número de formas químicas de la plata (metal, 

sales y nano partículas de plata) han sido investigadas como agentes 

antibacterianos debido a su amplio espectro de acción antimicrobiana. Sin 

embargo, el empleo de la plata como agente antibacteriano se encuentra limitado 

debido a la toxicidad de dicho elemento. La difusión de iones de plata al interior 

de las células puede causar daños en las funciones intracelulares.[47-50] Debido a 

lo anterior es necesario desarrollar agentes inorgánicos con alta actividad 

antibacteriana, que no causen daños al organismo y que además sean 

osteoconductivos.[15] 

El Zn es el segundo elemento traza más abundante en el hueso humano (110–

300 µg/kg) y participa activamente en su mineralización. Las especies de Zn 

participan en diversas funciones biológicas en el organismo, tales como: síntesis 

de ADN, actividad enzimática, metabolismo de ácidos nucleicos, 

biomineralización y actividad hormonal. A su vez, el Zn también posee excelentes 

cualidades antibacterianas. [15, 51-53] 

El empleo de materiales que contienen Zn ha sido de interés debido a su amplio 

uso en tratamientos clínicos estomatológicos por su fuerte actividad 

antimicrobiana que puede inhibir el crecimiento de bacterias. Además, el óxido 

de Zn ha sido empleado como recubrimientos en tratamientos clínicos 
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ortopédicos y dentales como agente antibacteriano.[46, 54] La incorporación de Zn 

en biovidrios y biocerámicas de fosfatos de calcio (Ca-P) y de silicatos de calcio 

(Ca-Si) para mejorar sus propiedades mecánicas y la interacción célula-material 

ha atraído considerable atención en diferentes grupos de investigación. Por otro 

lado, la actividad antibacteriana del Zn y su capacidad para incidir sobre la 

formación del tejido óseo no han sido muy investigadas en conjunto.[15] 

A pesar de que el TiO2 posee buena biocompatibilidad y estabilidad in vivo a largo 

plazo, y que es posible incorporar Zn en recubrimientos de TiO2 para mejorar su 

actividad antibacteriana y la interacción célula-material,[15] el uso de biomateriales 

basados en óxido de titanio dopado con Zn no ha sido ampliamente estudiado. 

Diferentes métodos han sido empleados para incorporar Zn en la superficie de 

dispositivos biomédicos fabricados base titanio.[18, 52] La técnica de Plasma 

Electrolytic Oxidation (PEO), también conocida como micro-arc oxidation, ha sido 

empleada para preparar recubrimientos de TiO2 con Zn incorporado.[15] 

EL método conocido como electroplating ha sido empleado para depositar ZnO 

sobre placas de titanio.[46] Estructuras en forma de nanotubos que incorporan Zn 

han sido fabricadas en el titanio para mejorar tanto las propiedades osteogénicas 

del material como el efecto antibacteriano.[55] Disoluciones con diferentes 

concentraciones de ZnCl2 han sido empleadas para recubrir placas de titanio 

empleando la técnica del spin-coated. Dichas placas fueron previamente pulidas 

y sometidas a grabado ácido empleando HF antes de ser recubiertas.[56]  Por otro 

lado, se han empleado procesos hidrotérmicos con soluciones de [Zn(OH)4]2- 

para incorporar iones Zn2+ en la superficie del titanio.[23] Además, soluciones de 

acetato de zinc y además, diferentes métodos como el sol-gel y el plasma-spray 

se han utilizado para incorporar dicho elemento a la superficie del titanio.[52] 
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Capítulo 3  

METODOLOGÍA EXPERIMENTAL 

 

3.1. Procedimiento Experimental 

El procedimiento experimental para el desarrollo de este trabajo de investigación 

se muestra en la Figura 3. La Tabla 3 muestra la nomenclatura empleada para 

identificar cada una de las superficies obtenidas en función de la combinación de 

tratamientos a la que fueron sometidas las muestras de cada uno de los grupos 

experimentales. 

 

 

Figura 3. Metodología experimental desarrollada. 
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Tabla 3. Nomenclatura para cada grupo de superficies obtenidas. 

Grupo Combinación de Tratamientos 
D Desbaste  

GA D + Grabado Ácido 
GAZn D + Grabado Ácido + Zn 
PCl D + Grabado Ácido + Peróxido-Ácido Clorhídrico 

PClZn D + Grabado Ácido + Peróxido-Ácido Clorhídrico + Zn 
PClTT D + Grabado Ácido + Peróxido-Ácido Clorhídrico + T. Termoquímico 

PClTTZn D + Grabado Ácido + Peróxido-Ácido Clorhídrico + T. Termoquímico + Zn 
PS D + Grabado Ácido + Peróxido-Ácido Sulfúrico 

PSZn D + Grabado Ácido + Peróxido-Ácido Sulfúrico + Zn 

 

3.2. Preparación inicial de las muestras 

Para el desarrollo de esta investigación se empleó muestras cilíndricas de 8 mm 

diámetro y 3 mm de espesor de la aleación Ti6Al4V ELI. En una primera etapa, 

luego de realizado el corte de las muestras, estas fueron desbastadas (D) 

gradualmente empleando papel abrasivo de carburo se silicio (SiC) para logar 

una rugosidad homogénea en su superficie. 

El desbaste de la superficie de las muestras se realizó en una pulidora de platos 

rotatorios (Struers Labopol-1) empleando la siguiente secuencia de lijas: P#80, 

P#120, P#220 y P#320. A continuación, las muestras se colocaron en un baño 

ultrasónico, en agua destilada durante 20 minutos y se dejaron secar a 

temperatura ambiente. 

 

3.3. Grabado ácido 

Las muestras desbastadas se sometieron a un tratamiento de grabado acido 

(GA) empleando una variante de solución ácida compuesta por una mezcla de 

ácido clorhídrico (HCl) y ácido sulfúrico (H2SO4) al 67 % con relación v/v 1:1. Las 

muestras se sumergieron en esta mezcla durante 20 minutos a 80 ºC. Luego, 

fueron extraídas de la mezcla ácida y se enjuagaron con abundante agua 

destilada. Por último, se colocaron en un baño ultrasónico, en agua destilada, 

durante 20 minutos y se dejaron secar a temperatura ambiente. 
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3.4. Tratamientos con peróxido de hidrógeno 

Luego de realizada la limpieza superficial empleando el grabado ácido, se 

manejaron tres variantes de tratamiento de oxidación superficial para activar la 

superficie de la aleación. Para la aplicación de estos tratamientos se dividieron 

las muestras en tres grupos. 

La variante 1 (PCl) de dicho tratamiento consistió en sumergir las muestras en 

una mezcla de peróxido de hidrógeno (H2O2) y ácido clorhídrico (HCl) a 80 ºC 

durante 30 minutos (H2O2 8.8 mol/L y HCl 0.1 mol/L con relación v/v 1:1). Al 

finalizar el proceso, las muestras se extrajeron de la mezcla oxidante y se 

enjuagaron con abundante agua destilada para dejarlas secar a temperatura 

ambiente. 

La variante 2 (PClTT) de tratamiento con peróxido consistió en una combinación 

de la variante 1 con un tratamiento termoquímico. 

Una parte de las muestras sometidas a la variante 1 de oxidación con peróxido 

de hidrógeno se sometió a un posterior proceso de tratamiento térmico en una 

mufla, colocando las muestras de forma tal que la mayor parte de la superficie 

quedara expuesta para garantizar las condiciones adecuadas de oxidación. El 

régimen de temperatura empleado fue de 400 ºC durante 1 hora, a presión 

atmosférica y ambiente de aire. 

La variante 3 (PS) de tratamiento de oxidación superficial consistió en sumergir 

las muestras en una mezcla de peróxido de hidrógeno (H2O2) y ácido sulfúrico 

(H2SO4) a temperatura ambiente (~25 °C) durante 2 horas (H2O2 30% y H2SO4 

37N en una relación v/v 50:50). Luego, las probetas se extrajeron de la solución 

y se enjuagaron con abundante agua destilada para dejarlas secar a temperatura 

ambiente. 
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3.5. Tratamiento con solución alcalina caliente que contiene el 

ion [Zn(OH)4]2- para incorporar Zn en la superficie 

Para incorporar iones Zn2+ en las superficies previamente modificadas, tanto con 

grabado ácido como con las tres variantes de tratamientos de oxidación 

superficial con peróxido de hidrógeno, las muestras se sometieron a un 

tratamiento alcalino caliente en una solución que contenía el ion complejo 

tetrahidroxozincato [Zn(OH)4]2-. Las muestras fueron remojadas en 100 mL de 

esta solución a 60 °C durante 24 horas con agitación. 

El ion [Zn(OH)4]2- es un derivado del hidróxido de zinc que se puede obtener por 

diferentes vías. En este trabajo, para obtener el ion [Zn(OH)4]2-, se preparó una 

solución con 100 mL de agua destilada agregando, con agitación, 15 g de nitrato 

de zinc hexahidratado [Zn(NO3)2 . 6H2O]. Posteriormente, se fue agregando 

gradualmente 25 g de hidróxido de sodio (NaOH). 

Al inicio del proceso, según se va agregando el NaOH, se forma un precipitado 

de color blanco de Zn(OH)2 y la solución se torna turbia y viscosa. 

Posteriormente, según se continúa agregando el NaOH, el precipitado blanco 

comienza a disolverse hasta obtener una solución transparente homogénea que 

contiene el ion [Zn(OH)4]2- según la reacción química siguiente: 𝑍𝑛(𝑂𝐻)2 + 2𝑂𝐻− → [𝑍𝑛(𝑂𝐻)4]2− 

Luego de sumergir las muestras en la solución, esta no cambia de color ni se 

forman nuevos precipitados. Posteriormente, al transcurrir las 24 horas de 

tratamiento, las muestras fueron extraídas de la solución alcalina caliente y se 

enjuagaron con abundante agua destilada para dejarse secar a temperatura 

ambiente. 
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3.6. Caracterización y evaluación in vitro de las superficies 

modificadas 

Con el fin de evaluar la calidad de los tratamientos superficiales realizados sobre 

las muestras, se emplearon diferentes técnicas de caracterización y ensayos de 

evaluación in vitro, los cuales se mencionan a continuación. 

3.6.1. Microscopía Electrónica de Barrido 

La morfología y topografía de las diferentes superficies obtenidas se caracterizó 

empleando un Microscopio Electrónico de Barrido de Emisión de Campo (FESEM 

HITACHI SU8000) con un voltaje de aceleración de electrones de 2.0 kV y una 

corriente de 10 µA. 

3.6.2. Espectroscopía de Energía Dispersiva de Rayos X 

Para determinar la composición elemental de las superficies obtenidas se empleó 

un detector de energía dispersiva de Rayos X (EDS) acoplado a un Microscopio 

Electrónico de Barrido (JEOL JSM – 6510LV) utilizando un voltaje de aceleración 

de 20 kV. 

3.6.3. Difracción de Rayos X 

Para el análisis de las fases cristalinas formadas en cada una de las superficies 

obtenidas se utilizó un equipo de difracción de rayos X (PANalytical Empyrean 

XRD) empleando radiación Cu Kα con λ = 1.54 Å. Se aplicó un voltaje de 45 kV y 

una corriente de 40 mA. El análisis se realizó en un intervalo (2θ) de 10-90 ° con 

un paso de 0.013 ° y un tiempo por paso de 10 seg. 

3.6.4. Espectrometría de Fotoelectrones Emitidos por Rayos X 

Los elementos presentes en las superficies se comprobaron mediante un 

Espectrómetro de Fotoelectrones Emitidos por Rayos X (K-alphaTM Thermo 

ScientificTM XPS) con una radiación monocromática de Al Kα (hν=1486.68eV). 

Todos los espectros se registraron con referencia al pico de C1s (284.6 eV). 

Se realizó un análisis de espectro completo y de alta resolución para los 
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elementos (Ti, Zn, Na, O y C) en cada una de las superficies y posteriormente 

se repitió el mismo análisis luego de realizar un decapado con iones Ar+ a una 

velocidad de 1.19 nm/seg durante 30 seg. Se empleó el software Thermo 

ScientificTM AvantageTM para procesar las curvas obtenidas mediante el XPS. 

3.6.5. Microscopía Óptica  

Para caracterizar la rugosidad y los parámetros topográficos de las diferentes 

superficies obtenidas se empleó un sistema de análisis superficial 3D Alicona IF 

EdgeMaster. Por medio de este sistema de medición óptica, empleando una 

magnificación x10, se determinaron los siguientes parámetros: 

Ra- Rugosidad promedio del perfil. 

Rz- Altura media del pico al valle del perfil de rugosidad. 

Rmáx- Altura máxima de pico a valle del perfil de rugosidad dentro de una 

longitud de muestreo. 

Sa- Altura promedio del área seleccionada. 

3.6.6. Liberación de iones Zn2+ al medio fisiológico 

La cantidad de iones Zn2+ liberados desde las superficies con Zn incorporado se 

evaluó en solución buffer fosfato salino (PBS1x pH=7.4). Las muestras se 

sumergieron en 100 mL de solución y se colocaron en un agitador orbital (Orbital 

Incubator Prendo INO-650 M) a 60 rpm y a temperatura de 37°C. 

La solución fue reemplazada por solución fresca y las concentraciones de Zn2+ 

fueron medidas para 1, 3 y 7 días de incubación. Esta medición se realizó por 

Espectrometría de Absorción Atómica (AAS Thermo ScientificTM iCETM 3000) 

controlada por software SOLAAR. De esta forma se obtuvo una curva 

acumulativa de concentraciones de iones Zn2+ liberados al medio para cada una 

de las superficies estudiadas. 

Para preparar 1 L de solución buffer fosfato salino (PBS1x pH=7.4) se siguió el 

siguiente procedimiento: 
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1. Agregar 800 mL de agua ultra pura Tipo 1en un beaker. 
2. Adicionar 8 g de NaCl. 
3. Adicionar 0.2 g de KCl. 
4. Adicionar 1.44 g de Na2HPO4. 
5. Adicionar 0.24 g de KH2PO4. 
6. Ajustar el pH a 7.4 con HCl. 
7. Agregar el agua necesaria para completar 1 L de solución. 

Se empleó un límite de detección de 0.002 µg/mL (0.002 ppm) en una línea de 

emisión de 213.9 nm para las mediciones por AAS, obteniéndose las 

concentraciones de Zn2+ en µg/mL de solución. 

3.6.7. Ensayo de Citotoxicidad 

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

básicas que conlleva a un daño que puede ser detectado. Los ensayos de 

citotoxicidad in vitro se incluyen en los estudios de la primera fase de evaluación 

de los biomateriales y equipos médicos implantables.  

Para la evaluación de la citotoxicidad de las superficies desarrolladas se empleó 

el método de reducción del Bromuro de 3 (4,5 dimetil-2-tiazoil)-2,5 

difeniltetrazólico (MTT) siguiendo los estándares de la norma ISO 10991-5: 2009 

Biological Evaluation of Medical Devices, Part 5: Tests for In Vitro Cytotoxicity en 

su Anexo C. 

El MTT es captado por las células y reducido por el enzima succínico 

deshidrogenasa mitocondrial a su forma insoluble formazán. La capacidad de las 

células para reducir el MTT constituye un indicador de la integridad de las 

mitocondrias y su actividad funcional es interpretada como una medida de la 

viabilidad celular. 

Para este ensayo, se preparó una suspensión de Fibroblastos Gingivales 

Primarios (HGF- Primary Gingival Fibroblast, ATCC® PCS-201-108 TM) con una 

concentración celular de aproximadamente 40 000 células/mL en Dulbecco's 

Modified Eagle Medium (DMEM) complementado con 10 % de suero fetal bovino 

(FBS), 100 units/mL de penicilina y 100 μg/mL de estreptomicina. 
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Se colocó 1 mL de la suspensión celular en cada pozo en una placa petri de 24 

pozos y se dejó incubar por 24 horas a 37 °C y 5 % de CO2 para permitir la 

adherencia de las células. Se empleó una incubadora (Thermo Scientific Series 

8000 WJ Incubator). 

Transcurrido el tiempo de incubación, se colocó el material a evaluar en los 

pozos, así como los controles de medio negativos (100 µL de FBS) y controles 

positivos (300 µL de Tritón al 5 %) y se dejó incubar durante 24 horas bajo las 

condiciones anteriores. 

Posteriormente se retiró las muestras del material evaluado y el medio de cultivo 

y se realizó la prueba colorimétrica de reducción del MTT agregándose 200 µL 

de medio de cultivo fresco y 60 µL de MTT en cada pozo. Las placas se dejaron 

incubar durante 4 horas, protegiéndose de la luz para permitir la formación de 

cristales de formazán por reducción del MTT por las mitocondrias celulares. 

Una vez transcurrido este tiempo, la solución de MTT fue retirada y se 

solubilizaron los cristales de formazán obtenidos con 200 µL de dimetilsulfoxido 

(DMSO) por pozo. Las placas se colocaron en una incubadora orbital (Orbital 

Incubator Prendo INO-650 M) durante 15 minutos a temperatura ambiente.  

Posteriormente, se pasó el contenido de cada pozo de la placa de 24 hacia una 

de 96 pocillos, colocando 100 µL por pocillo, de esta forma, el contenido de un 

pozo en la placa de 24 se pasó a dos pozos en la placa de 96. 

Finalmente se empleó un lector de microplacas (IMarkTM Microplate Absorbance 

Reader - Bio-RAD) con una longitud de onda de 595 nm para cuantificar la 

formación de cristales registrando los cambios en la absorbancia. 

Los resultados del ensayo de citotoxicidad se expresaron como porcentaje (%) 

de células vivas, según la siguiente relación: 

% 𝑣𝑖𝑎𝑏𝑖𝑙𝑖𝑑𝑎𝑑 𝑐𝑒𝑙𝑢𝑙𝑎𝑟 = (𝐷. 𝑂 𝑑𝑒 𝑐é𝑙𝑢𝑙𝑎𝑠 𝑡𝑟𝑎𝑡𝑎𝑑𝑎𝑠)(𝐷. 𝑂 𝑑𝑒 𝑐é𝑙𝑢𝑙𝑎𝑠 𝑐𝑜𝑛𝑡𝑟𝑜𝑙 𝑛𝑒𝑔𝑎𝑡𝑖𝑣𝑜)  𝑥 100 % 

D.O: Densidad Óptica 
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3.6.8. Ensayo de sensibilidad antibacteriana 

Para determinar la sensibilidad de las superficies obtenidas ante la presencia de 

microorganismos se realizó un estudio in vitro evaluando la actividad 

antibacteriana en presencia de bacterias gram negativas E. Coli (ATCC 43895) y 

gram positivas S. Aureus (ATCC 33592). 

Para la realización de este experimento se ajustó una solución bacteriana de 

cada tipo de bacterias a 0.5 en la escala de McFarland a partir de un preinóculo 

incubado en medio Brain Heart Infusion (BHI) por 24 horas a 37 °C. Para las 

mediciones de absorbancia se empleó un espectrofotómetro (Spectrophotometer 

SmartSpecTM Plus Bio-RAD Model: 273 BR 05577) a una longitud de onda de 

600 nm. 

Las muestras con las diferentes superficies obtenidas se inocularon en 4 mL de 

la solución de bacterias correspondiente y posteriormente se colocaron en tubos 

de cultivo cargados previamente con 3 mL de BHI. Posteriormente se dejó 

incubar los tubos con las muestras inoculadas y el medio de cultivo durante 24 h 

a 37 °C. 

Transcurrido el tiempo de incubación se realizaron 10 diluciones seriadas en 

agua estéril y se sembraron 100 µL de la última dilución en placas Petri de cultivo 

en Agar Nutritivo para su incubación durante 24 horas y realizar el conteo de 

Unidades Formadoras de Colonia (UFC). 

El porciento de reducción de colonias de bacterias luego de ser recultivadas por 

24 horas en agar se realizó empleando como control la superficie desbastada 

según la siguiente relación: 

% 𝑟𝑒𝑑𝑢𝑐𝑐𝑖ó𝑛 𝑑𝑒 𝑐𝑜𝑙𝑜𝑛𝑖𝑎𝑠 = 100% − [(𝑈𝐹𝐶 𝑑𝑒 𝑙𝑎 𝑠𝑢𝑝𝑒𝑟𝑓𝑖𝑐𝑖𝑒 𝑐𝑜𝑛𝑡𝑟𝑜𝑙) 𝑥 100 %(𝑈𝐹𝐶 𝑑𝑒 𝑙𝑎 𝑠𝑢𝑝𝑒𝑟𝑓𝑖𝑐𝑖𝑒 𝑒𝑣𝑎𝑙𝑢𝑎𝑑𝑎)  ] 
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Capítulo 4  

RESULTADOS Y DISCUSIÓN 

 

4.1. Caracterización inicial del sustrato 

En la realización de este trabajo se emplearon muestras de Ti6Al4V, las que en 

su primera etapa fueron desbastadas (Superficie D) para homogenizar la 

superficie de todas las muestras. En la Figura 4 se muestra una micrografía de 

FESEM, donde se puede observar en esta superficie la presencia de rayas 

alineadas en la dirección en la que las partículas abrasivas se desplazaron 

durante el proceso de desbaste. Las caracterizaciones realizadas a esta 

superficie muestran valores de rugosidad superficial media (Ra) de 0.44 ± 0.14 

µm. 

 

Figura 4. Micrografía de FESEM de la superficie de la aleación Ti6Al4V 

desbastada. 
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En la Figura 5A se muestra el análisis de la composición elemental realizado por 

EDS para la superficie D. Se puede observar la presencia de los picos 

correspondientes al Titanio, Aluminio y Vanadio, propios de la aleación base. Se 

observa, además, la presencia de un pico correspondiente al oxígeno, debido a 

la pasivación propia de las aleaciones de titanio. Estos resultados se 

corresponden con los obtenidos mediante XRD (Figura 5B). 

 

 

Figura 5. Espectros de EDS (A) y patrón de difracción por XRD (B) de la 

superficie desbastada. 

 

4.2. Morfología y topografía de las superficies obtenidas 

El proceso de Grabado Ácido (superficie GA) limpia la superficie de óxidos 

nativos e impurezas generadas durante las etapas previas. En esta superficie 

(Figura 6A) se observó la ausencia de las rayas generadas durante el desbaste 

de las muestras. La superficie GA se caracteriza por la presencia de cavidades 

en escala micro y que presentan bordes muy agudos. Esta morfología coincide 

con los resultados expuestos en varios trabajos de acuerdo con el review 

presentado por Souza, J.C.M. y colaboradores en el año 2019.[31] 

Con los tratamientos con peróxido de hidrógeno se obtiene en la superficie de las 

muestras una capa de óxido. La superficie de las muestras sometidas a la primera 
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variante de estos tratamientos (superficie PCl) se caracteriza presentar una 

elevada porosidad. Se puede observar la formación de cavidades a escala 

nanométrica (Figura 6B) que se encuentran separadas por nanoláminas a través 

de toda la superficie. Además, se observa la formación de microgrietas asociadas 

con este tipo de tratamientos.[41] 

 

Figura 6. Micrografías obtenidas por FESEM de las superficies modificadas: GA 

(A), PCl (B), PClTT (C) y PS (D). 

Por su parte, la superficie PClTT (Figura 6C), correspondiente a la segunda 

variante de tratamiento con peróxido de hidrógeno muestra que con un 

tratamiento térmico posterior se obtiene una morfología similar a la PCl. Se 

observa una distribución homogénea de nanocavidades separadas por 

nanoláminas. Lo anterior indica que el tratamiento termoquímico tiende a hacer 

más densa la capa de óxido formada sobre la superficie, pero no altera 

significativamente la morfología. Se puede apreciar también como el proceso de 
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densificación de la capa de óxidos trae como consecuencia un aumento en el 

espesor de las microgrietas que se forman durante estos tratamientos. 

La superficie PS, correspondiente a la variante 3 de tratamientos de oxidación 

superficial con peróxido de hidrógeno y ácido sulfúrico muestra una morfología 

totalmente diferente a las obtenidas mediante las otras dos variantes de este tipo 

de tratamiento. Esta variante de tratamiento, aplicado sobre una superficie 

previamente atacada con una combinación de ácido clorhídrico y ácido sulfúrico 

no se encuentra reportada en la literatura. Como se observa en la Figura 6D, esta 

superficie se caracteriza por presentar poros con morfologías aleatorias. 

Además, con esta variante de tratamiento no se forman las microgrietas 

características de las otras dos variantes de oxidación con peróxido. 

Los tratamientos de incorporación de Zn en las superficies previamente 

modificadas muestran morfologías no homogéneas. Para el caso de la superficie 

GAZn (Figura 7A), correspondiente a la realización del tratamiento alcalino 

directamente sobre la superficie GA, se observa una morfología formada por 

estructuras globulares porosas con la presencia de microgrietas. Por su parte, la 

superficie PClZn (Figura 7B), exhibe una morfología compuesta por una capa 

densa donde se observa la formación de estructuras globulares y la presencia de 

microgrietas. No obstante, se puede apreciar el cambio morfológico al comprar 

estas superficies (GAZn y PClZn) con las obtenidas en los tratamientos previos 

GA y PCl respectivamente. 

En las superficies PClTTZn (Figura 7C) y PSZn (Figura 7D) se observa la 

formación de una capa superior que presenta una morfología y topografía 

diferente a las anteriormente descritas. En estas superficies se perciben 

estructuras densas con diferentes morfologías. Estas estructuras se encuentran 

distribuidas aleatoriamente sobre toda la superficie de las muestras sometidas a 

estas dos combinaciones de tratamiento. En las Figuras 7C y 7D se observa que 

la capa superior es menos porosa que las superficies formadas en los 

tratamientos previos. Además, se aprecia como se eliminan las microgrietas 

descritas anteriormente. 
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Figura 7. Micrografías obtenidas por FESEM de las superficies con depósitos 

de Zn: GAZn (A), PClZn (B), PClTTZn (C) y PSZn (D). 

Al observar detenidamente las superficies PClTTZn (Figura 7C) y PSZn (Figura 

7D), se pueden apreciar tres zonas: 1- las estructuras densas con un color oscuro 

que se encuentran distribuidas aleatoriamente, 2- una capa también densa que 

rodea a las estructuras de la zona 1 y que se observa en un color gris más claro, 

similar a la morfología de la superficies PClZn (Figura 7B) y 3- por último una 

zona porosa y agrietada, similar a la que se presenta en las superficies GAZn 

(Figura 7A). Esta última zona descrita (zona 3) se encuentra distribuida 

uniformemente en todas las superficies con Zn y se aprecia la formación de las 

zonas 1 y 2 sobre esta. 
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4.3. Rugosidad superficial 

La rugosidad superficial desempeña un rol fundamental en la oseointegración de 

implantes y prótesis de titanio y sus aleaciones. Estos parámetros han sido 

estudiados por diversos grupos de investigación con el propósito de obtener 

dispositivos con mayores tazas de éxito a largo plazo. Varios estudios in vitro e 

in vivo centrados en las respuesta ósea muestran que superficies de titanio 

moderadamente rugosas presentan mejor oseointegración que las lisas e incluso 

que las de mayor rugosidad.[57] 

Los parámetros principales de la topografía fueron obtenidos mediante 

microscopía óptica con un sistema para análisis superficial 3D Alicona IF 

EdgeMaster y se muestran en la Tabla 4. Los mayores valores de Ra y Sa se 

obtuvieron en las superficies GAZn y PSZn como se muestra en la Figura 8. Para 

el caso de Rmáx, los mayores valores fueron obtenidos en las superficies PClTT 

y PSZn (Figura 8). De forma general, la rugosidad media de las superficies 

tratadas es de 0.42 µm. 

Tabla 4. Parámetros topográficos obtenidos en las superficies estudiadas. 

Superficie Ra (µm) Rz (µm) Rmáx (µm) Sa (µm) 

D 0.44 ± 0.13 2.26 ± 0.74 3.00 ± 1.05 4.42 ± 1.45 

GA 0.34 ± 0.04 1.69 ± 0.13 2.04 ± 0.21 7.03 ± 0.97 

GAZn 0.36 ± 0.04 1.68 ± 0.18 2.15 ± 0.21 24.86 ± 4.81 

PCl 0.19 ± 0.02 1.00 ± 0.08 1.36 ± 0.29 16.456 ± 1.81 

PClZn 0.33 ± 0.04 1.60 ± 0.19 2.03 ± 0.12 8.51 ± 0.75 

PClTT 0.24 ± 0.05 1.37 ± 0.37 2.17 ± 1.22 8.834 ± 1.07 

PClTTZn 0.31 ± 0.01 1.60 ± 0.07 1.97 ± 0.20 23.57 ± 2.95 

PS 0.34 ± 0.04 1.74 ± 0.12 2.11 ± 0.06 8.13 ± 2.07 

PSZn 0.43 ± 0.05 2.05 ± 0.30 2.62 ± 0.40 31.00 ± 3.05 
     

Por su parte, los menores valores de estos parámetros los exhiben las superficies 

PCl y PClTT para el caso de la Ra y la PCl y la PClTTZn para la Rmáx. En el 

caso de la Sa, los menores valores se obtuvieron en las superficies GA y PS. 

Además, se puede observar en la Figura 8, como los valores de la rugosidad 

superficial media (Ra) y la altura media del pico al valle del perfil de rugosidad 



 

37 
 

(Rz) aumentan con la inmersión de las muestras en la solución alcalina caliente 

para incorporar el Zn. 

Los valores de rugosidad obtenidos en las superficies analizadas no deben 

afectar la migración celular, de acuerdo con lo planteado por Andrukhov, O., et 

al. en el 2016.[58] 

 

Figura 8. Influencia de los tratamientos sobre la rugosidad superficial. 

 

4.4. Composición elemental y de fases de las superficies 

obtenidas 

El análisis semicuantitativo de la composición elemental (EDS) realizado a la 

superficie de los sustratos luego de aplicados los tratamientos de modificación, 

muestra los picos fundamentales correspondientes a la aleación Ti6Al4V y la 

presencia de oxígeno debido a la formación de capas de óxido de titanio durante 

los tratamientos (Figura 9). Estos resultados fueron corroborados mediante XPS 

(Figura 11). 

Los espectros EDS de las superficies después de la deposición de Zn muestran 

los picos correspondientes al sustrato (Ti, Al y V). Además, se aprecian picos 
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correspondientes al Zn y Na, elementos incorporados a las superficies como 

resultado del tratamiento alcalino caliente (Figura 10). 

En la Figura 11 se muestra el espectro completo de XPS de las superficies 

PClTTZn y PSZn. Las superficies modificadas (GA, PCl, PClTT y PS) mostraron 

espectros de XPS similares, comportamiento análogo al observado al comparar 

los espectros de XPS de las superficies tratadas con la solución alcalina caliente 

que contiene el ion complejo tetrahidroxozincato. 

 

Figura 9. Espectro EDS de las superficies modificadas: GA (A), PCl (B), PClTT 

(C) y PS (D). 
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Figura 10. Espectro EDS de las superficies tratadas con la disolución alcalina 

que contiene iones [Zn(OH)4]2-: GAZn (A), PClZn (B), PClTTZn (C) y PSZn (D). 

 

Figura 11. Espectro completo de XPS de las superficies PClTT y PClTTZn. 
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Los elementos detectados por XPS en las superficies modificadas fueron el 

titanio, el oxígeno y el carbono. Este resultado sugiere que dichas superficies 

están compuestas principalmente por TiO2. En las superficies tratadas con la 

solución alcalina caliente, se detectó además los picos correspondientes al Na y 

al Zn. Los resultados obtenidos por EDS y XPS coinciden con los reportados en 

varios estudios para este tipo de modificaciones superficiales en titanio y sus 

aleaciones.[3, 4, 15, 23] 

Las Figuras 12 y 13 muestran los patrones de difracción por DRX obtenidos de 

cada una de las superficies antes y después de los tratamientos para incorporar 

Zn. En las superficies modificadas, se destacan las reflexiones características del 

titanio, proveniente del sustrato, así como del óxido de titanio aluminio Al3Ti5O2. 

Adicionalmente, los picos con baja intensidad presentes en 2θ= 36o, 37.4º, 38.6º, 

39.65º, 40.4º y 41o de las superficies GA, PCl y PS fueron asignados al hidruro 

de titanio (TiH2) y/o al Ti8S3.La presencia de dichas fases se justifica por la 

incorporación de hidrógeno y azufre durante el proceso de grabado ácido. No 

obstante, es recomendable corroborar su existencia mediante Espectroscopía 

Electrónica de Rx (XPS) y Espectroscopía Electrónica Auger (AES). Por otro lado, 

después del tratamiento termoquímico (superficie PCITT) desaparecen los picos 

de dichas fases y se aprecia la formación de anatasa (TiO2). 

Al analizar los patrones de difracción obtenidos de las superficies luego del 

tratamiento alcalino, se observan las reflexiones características del Ti 

proveniente del sustrato, así como las demás fases presentes en las superficies 

modificadas (Figura 13). Adicionalmente, en la superficie GAZn se observaron 

reflexiones que fueron asignados a la fase Na10Zn4O9. No obstante, en el resto 

de las superficies (PCIZn, PCITTZn, PSZn) no se observó dicha fase u otros 

compuestos de Zn, Na y Ti, los que, si se consideran los resultados obtenidos 

por EDS y XPS, en los que se determinó la presencia de Na y Zn, deben 

encontrarse presentes. Este comportamiento pudiera estar relacionado con: a) la 

fase(s) es(son) amorfa(s), b) posee(n) un pequeño espesor c) sus reflexiones 

características se solapan con otras fases.  
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4.5. Liberación de iones Zn2+ al medio fisiológico 

La concentración de Zn es un parámetro muy importante para la mineralización 

de la Matriz Extracelular. Varios estudios reportan diferentes concentraciones de 

Zn liberados al medio fisiológico. Aunque aún no se llega a un consenso sobre la 

cantidad óptima de iones de Zn que pueden ser liberados sin que cause toxicidad 

celular, lo que sí está claro es que es un parámetro que hay que controlar 

cuidadosamente.[18] 

 

 

Figura 12. Patrones de difracción (DRX) de las superficies modificadas. 
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Para analizar la cinética de liberación de Zn al medio fisiológico se utilizó la 

Espectroscopía de Absorción Atómica. En la Figura 14 se muestran las curvas 

de liberación generadas por cada una de las superficies posterior al tratamiento 

alcalino en disolución que contiene el ion [Zn(OH)4]2-. 

 

 

Figura 13. Patrones de difracción (DRX) de las superficies tratadas con la 

disolución alcalina que contiene iones [Zn(OH)4]2-. 

Durante la observación a 7 días, todos los perfiles acumulativos exhiben un 

comportamiento similar en cuanto a la tendencia de liberación. Al aumentar el 
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tiempo de exposición a la solución PBS, se observa un incremento en la cantidad 

de Zn liberado. Sin embargo, se observa una mayor liberación en las primeras 

24 horas para la superficie PClZn, alcanzándose un máximo de concentración de 

iones Zn2+ en el medio de 1.58 µg/mL para esta superficie. El mayor contenido 

de Zn liberado por la superficie PClZn, no provoca toxicidad celular. No obstante, 

esto podría indicar una menor estabilidad de la superficie a largo plazo pues la 

liberación de Zn se hace más rápida que en las restantes superficies analizadas. 

Esto también pudiera afectar el comportamiento antibacteriano de esta superficie 

a largo plazo. 

 

Figura 14. Perfil de liberación de Zn en 100 mL de PBS1x. 

 

4.6. Citotoxicidad de las superficies obtenidas 

La capacidad de las células para reducir el MTT es un indicador de la integridad 

mitocondrial y su actividad funcional se interpreta como una medida de la 
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actividad celular. Los Fibroblastos Gingivales Primarios (Primary Gingival 

Fibroblast, HGF-ATCC® PCS-201-018TM) produjeron relativamente altas 

cantidades de formazán violeta luego de la incubación por 24 horas en contacto 

con las superficies estudiadas. 

Como se observa en la Figura 15, las superficies estudiadas muestran 

porcentajes de viabilidad celular que oscilan entre un 35.9 y un 87.2 %. Todas 

las superficies que contienen Zn exhiben un mayor porciento de viabilidad celular 

que la correspondiente superficie sin Zn. Además, estos resultados indican que 

las cuatro superficies con depósitos de Zn evaluadas no resultan citotóxicas. La 

mayor viabilidad celular se obtuvo para la superficie PClTTZn. Esta superficie 

presenta el mayor contenido de Zn y probablemente el mayor espesor de 

recubrimiento. 

 

Figura 15. Viabilidad celular de Fibroblastos Gingivales Primarios (Primary 

Gingival Fibroblast, HGF-ATCC® PCS-201-018TM) cultivadas en contacto con 

las superficies estudiadas (CN-Control Negativo, CP-Control Positivo). 

 

4.7. Actividad antibacteriana de las superficies obtenidas 

La actividad antibacteriana de las superficies fue evaluada mediante el conteo de 

UFC de bacterias gram negativas E. Coli (ATCC 43895) y gram positivas S. 
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Aureus (ATCC 33592). Todas las superficies exhiben un mejor comportamiento 

antibacteriano cuando se incubaron en contacto con S. Aureus, al presentar 

mayores porcentajes de reducción de colonias. 

Las superficies con depósitos de Zn muestran mayor capacidad antibacteriana 

que la presentada por las superficies modificadas como se puede apreciar en la 

Figura 16. Las superficies PClTTZn y PSZn exhibieron los mayores porcientos de 

reducción y por tanto la mejor actividad antimicrobiana entre todas las superficies 

evaluadas. Dichas superficies presentan los mayores contenidos de Zn según los 

resultados obtenidos por EDS (Figura 10 C y D). Por otro lado, la superficie PCIZn 

mostró el menor efecto antibacteriano, lo que también permite correlacionar la 

actividad antibacteriana de los recubrimientos con el contenido de Zn que estos 

presentan. 

Estos resultados demuestran que las superficies con depósitos de Zn muestran 

buena habilidad para inhibir ambas bacterias: E. Coli y S. Aureus. Además, las 

bacterias S. Aureus exhiben mayor sensibilidad a las superficies con depósitos 

de Zn. 
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Figura 16. Porcentaje de reducción de colonias de E. Coli y S. Aureus 

recultivadas en agar durante 24 horas.  
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Capítulo 5  

CONCLUSIONES Y RECOMENDACIONES 

 

5.1. Conclusiones 

Del análisis de los resultados obtenidos se concluye lo siguiente: 

1. Por medio de tratamientos químicos sucesivos que incluyen una modificación 

final empleando una disolución alcalina que contiene el ion [Zn(OH)4]2- se 

obtuvo en la aleación Ti6Al4V superficies con topografías y composiciones 

elementales y de fases que liberan Zn al medio fisiológico. 

2. Se observó que la topografía de las muestras modificadas superficialmente  

(GA, PCl, PClTT y PS) varió significativamente después de su tratamiento en 

solución alcalina que contiene el ion [Zn(OH)4]2- y que además las superficies 

obtenidas mediante dicho tratamiento (GAZn, PClZn, PClTTZn y PSZn) 

presentan diferencias en su morfología. 

3. Se demostró que las cantidades de Zn liberadas al medio por las superficies 

evaluadas (GAZn, PClZn, PClTTZn y PSZn) no causan toxicidad celular y 

que a las 24 horas exhiben actividad antimicrobiana en presencia de E. Coli 

o de S. Aureus. 

4. Se observó que el tratamiento en la disolución alcalina que contiene el ion 

[Zn(OH)4]2- aumentó la viabilidad celular en comparación con las superficies 

modificadas, obteniéndose el mayor porciento de viabilidad celular en la 

superficie PClTTZn. 
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5. Se demostró que las superficies evaluadas, antes y después de su 

tratamiento en disolución alcalina que contiene el ion [Zn(OH)4]2-, poseen 

mayor actividad antimicrobiana en presencia del S. Aureus que ante la E. Coli 

(excepción de ese comportamiento es la superficie PSZn). Además, se 

observó un 100 % de reducción de UFC para las superficies PClTTZn y 

PSZn. 

 

5.2. Recomendaciones 

1. Aplicar un tratamiento térmico a 600 °C a las muestras tratadas en la 

disolución alcalina que contiene el ion [Zn(OH)4]2-, para cristalizar las posibles 

fases amorfas formadas durante el tratamiento. 

2. Realizar un estudio detallado de los espectros de alta resolución obtenidos 

por XPS de cada uno de los elementos constituyentes de las superficies para 

estimar las fases formadas. 

3. Realizar estudios de viabilidad celular usando una línea celular que diferencie 

en osteoblastos, pues estas superficies están diseñadas para su interacción 

directa con el tejido óseo. 

4. Realizar un estudio de implantación para caracterizar la capacidad de 

oseointegración de las superficies obtenidas. 

5. Evaluar la adherencia de las capas superficiales obtenidas mediante una 

prueba de Scratch Test. 
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