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RESUMEN 

El biomaterial ideal para la fabricación de implantes y prótesis debe promover la 

adhesión celular y a su vez, reducir el riesgo de contaminación bacteriana del 

dispositivo luego de ser colocado. La aleación Ti6Al4V ha sido empleada 

ampliamente en la fabricación de este tipo de dispositivos médicos. Además, los 

iones Zn2+ y el ZnO son candidatos potenciales para desarrollar superficies 

bioactivas y que, a su vez, promuevan el crecimiento celular. El objetivo de este 

trabajo fue obtener recubrimientos bioactivos base zinc para la aleación Ti6Al4V, 

que prevengan la contaminación bacteriana sin causar toxicidad celular 

significativa. Se cortaron muestras en forma de discos de la aleación Ti6Al4V y 

se sometieron a tratamientos químicos sucesivos de grabado ácido y oxidación 

superficial empleando solución de peróxido de hidrógeno para obtener la 

superficie de control (Z0). Posteriormente, la superficie libre de zinc se empleó 

como sustrato para sintetizar recubrimientos mediante inmersión en soluciones 

con diferentes concentraciones de Zn2+ (Z1, Z2, Z3 y Z4). Los resultados de este 

trabajo muestran que por medio de tratamientos químicos sucesivos es posible 

obtener recubrimientos bioactivos base zinc para la aleación Ti6Al4V. Por otro 

lado, la morfología de la superficie de control cambia significativamente con la 

inmersión en la solución base zinc y la concentración de Zn2+ influye 

significativamente en la morfología de los recubrimientos obtenidos. Así mismo, 

los recubrimientos sintetizados presentan tendencia a la hidrofobicidad y 

capacidad de liberar iones Zn2+ al medio fisiológico, mostrando actividad 

antibacteriana al evaluarse en presencia de E. Coli y S. Aureus. Además, la 

citotoxicidad de los recubrimientos obtenidos aumenta con el incremento de la 

cantidad de zinc liberada al medio fisiológico, obteniéndose valores de viabilidad 

celular superiores al 79%. 

Palabras Clave: actividad antibacteriana, recubrimientos bioactivos, Ti6Al4V, 

viabilidad celular, zinc. 
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Capítulo 1  

INTRODUCCIÓN 

Los biomateriales empleados para fabricar prótesis e implantes deben sustituir al 

hueso dañado y facilitar el desempeño de este de la forma más adecuada posible. 

Con este propósito, los materiales artificiales deben interactuar de forma 

apropiada con el ambiente fisiológico y desarrollar conexiones adecuadas con los 

tejidos que rodean la implantación. El biomaterial ideal para la fabricación de 

implantes y prótesis debe promover la adhesión celular y a su vez, reducir el 

riesgo de contaminación bacteriana del dispositivo luego de ser colocado[1-3]. 

En este contexto, las aleaciones de titanio se ubican en el grupo de los 

biomateriales más usados para fabricar implantes y prótesis para sustitución 

ósea, así como para otras aplicaciones médicas[4-9]. Esto se debe a las 

propiedades que presenta este material, entre las que destacan su 

biocompatibilidad y resistencia a la corrosión en ambiente fisiológico[3, 10]. 

Varios grupos de investigación enfocan sus trabajos en desarrollar metodologías 

que permitan disminuir el tiempo de oseointegración de los implantes y prótesis 

fabricados de Ti6Al4V. Así mismo, se busca mejorar la adherencia hueso-

implante y disminuir el índice de fracaso de estos dispositivos como 

consecuencia de la contaminación bacteriana[2, 6, 7, 11]. 

Con esta finalidad, se ha demostrado que introducir modificaciones en la 

morfología y topografía de la superficie de las aleaciones de titanio, y crear 

patrones a escalas macro, micro y nanométricas, puede favorecer la 

oseointegración de este material. Esto se debe a que la energía y la rugosidad 

superficial, así como la composición en la superficie, son factores determinantes 
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en la bioactividad del material y en el anclaje de la prótesis al hueso e influyen en 

gran medida en la oseointegración de estos dispositivos[6, 12-15]. 

Por otra parte, son múltiples los factores que pueden conducir al fracaso de los 

dispositivos médicos fabricados de Ti6Al4V. Una de las causas que con mayor 

frecuencia se presenta es la contaminación del dispositivo, una vez implantado, 

como consecuencia de la acción de bacterias que se encuentran en el lugar de 

la implantación y que colonizan la superficie del implante, formando el biofilm[3]. 

Se ha demostrado que el zinc es uno de los elementos metálicos que presenta 

actividad antimicrobiana y además, es un elemento traza que participa en la 

formación y mineralización del tejido óseo y que, a su vez, se ha identificado 

como un nutriente requerido en diferentes procesos metabólicos en los seres 

humanos[7, 8, 16-18]. 

Inducir propiedades antibacterianas en la superficie de implantes y prótesis para 

sustitución ósea permite aumentar eficientemente el éxito de este tipo de 

tratamientos[3, 7, 8]. Sin embargo, la superficie modificada debe ser bioactiva y 

presentar las propiedades adecuadas para mantener su estabilidad una vez 

implantado el dispositivo[2]. 

Los iones Zn2+ y el ZnO constituyen candidatos potenciales para desarrollar 

superficies bioactivas y que a su vez promuevan el crecimiento celular debido a 

que poseen excelente durabilidad, baja toxicidad, alta resistencia a la corrosión, 

alta estabilidad y elevado poder antibacteriano[7, 8, 17, 19]. El ZnO favorece la 

viabilidad celular y la habilidad osteogénica por lo que es investigado como un 

agente antibacteriano potencial[8, 18, 20, 21]. 

Además, los recubrimientos delgados de ZnO presentan su superficie terminada 

con grupos hidroxilos que pueden ser funcionalizados con diferentes moléculas, 

originando un control efectivo de las propiedades superficiales, lo que resulta en 

una superficie más bioactiva y con mayor resistencia a la corrosión[20]. Algunos 

métodos empleados para obtener recubrimientos de ZnO son: deposición 

electroforética, sol-gel, oxidación electrolítica por plasma, deposición física de 

vapor, recubrimiento por inmersión, entre otros[8, 19, 20, 22]. 
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Por lo anterior, en esta investigación se plantea como problemática a resolver la 

siguiente: el éxito clínico de los dispositivos fabricados de Ti6Al4V, para 

sustitución ósea, se ve afectado en gran medida por la contaminación 

microbiana, siendo esta una de las principales causas de fracaso de este tipo de 

dispositivos. Por lo tanto, se hace necesario obtener superficies que presenten 

topografías, así como composiciones elementales y de fases que inhiban el 

crecimiento de microorganismos y que a su vez sean bioactivas. 

1.1. Hipótesis 

Por medio de tratamientos químicos sucesivos es posible obtener recubrimientos 

bioactivos base zinc para la aleación Ti6Al4V, caracterizados por su capacidad 

de liberar iones zinc y promover una adecuada actividad antibacteriana, con una 

viabilidad celular mayor al 75%. 

1.2. Objetivos 

1.2.1. Objetivo General 

Obtener, en la superficie de la aleación Ti6Al4V, recubrimientos bioactivos base 

zinc que prevengan la contaminación bacteriana y permitan una viabilidad celular 

mayor al 75%. 

1.2.2. Objetivos Específicos 

1. Modificar la superficie de la aleación Ti6Al4V mediante una combinación de 

ataque químico y tratamiento con peróxido de hidrógeno. 

2. Sintetizar recubrimientos sobre la superficie previamente modificada de la 

aleación Ti6Al4V mediante inmersión en soluciones preparadas a base de ZnO 

con concentraciones de Zn2+ de 0.1M, 0.3M, 0.5M y 1.0M. 

3. Caracterizar la morfología y topografía de los recubrimientos obtenidos 

mediante microscopia electrónica de barrido y medición de rugosidad. 

4. Caracterizar la composición elemental de los recubrimientos obtenidos 

mediante Energía Dispersiva de Rayos X. 
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5. Caracterizar la mojabilidad de los recubrimientos obtenidos mediante ensayo 

de la gota en reposo. 

6. Cuantificar la liberación de iones Zn2+ al medio fisiológico mediante 

Espectrometría de Absorción Atómica. 

7. Evaluar la bioactividad de los recubrimientos obtenidos según la norma ISO 

23 317. 

8. Evaluar la actividad antibacteriana, mediante el método de difusión en agar, y 

la citotoxicidad, según la técnica de reducción del MTT, de los recubrimientos 

obtenidos. 

El alcance de esta investigación incluye la síntesis de recubrimientos base zinc 

sobre la superficie de la aleación Ti6Al4V, modificada previamente mediante 

tratamientos químicos, así como su caracterización morfológica y composición. 

Además, se realiza una evaluación de la bioactividad, la actividad antibacteriana 

y citotoxicidad celular inducida por estos recubrimientos. Sin embargo, no se 

incluyen aspectos relacionados con el espesor, las propiedades mecánicas, 

adherencia al sustrato ni corrosión de los recubrimientos obtenidos. 
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Capítulo 2  

MARCO TEÓRICO 

Cuando el hueso presenta algún daño o rotura irreversible es necesario el uso 

de biomateriales para reconstruir el tejido afectado y que vuelva a ser funcional. 

En diferentes aplicaciones, los metales son la opción más viable para sustituir el 

tejido óseo. Por lo anterior, se requiere que los biomateriales empleados en estas 

aplicaciones interactúen de forma adecuada con el medio biológico donde se 

coloque el implante o prótesis. Entre los metales biocompatibles, las aleaciones 

de titanio son los materiales más usados para la fabricación de sustitutos del 

tejido óseo. 

En este capítulo se aborda el uso de la aleación Ti6Al4V en la fabricación de 

dispositivos médicos para sustitución ósea, sus propiedades, oseointegración y 

métodos de modificación superficial para aumentar su bioactividad. Además, se 

describe el uso de recubrimientos base zinc como alternativa para minimizar la 

contaminación microbiana que puede afectar el éxito del dispositivo implantado. 

2.1. La aleación Ti6Al4V 

Son varias las causas que conllevan al reemplazo del tejido óseo en el organismo 

humano. Las aleaciones de titanio, los aceros inoxidables y las aleaciones cromo 

cobalto son los materiales metálicos más empleados en la sustitución de tejido 

óseo, principalmente en aquellas aplicaciones donde se requiere que los 

dispositivos implantados resistan la acción de las cargas propias de la función de 

soporte del hueso[1, 23-25]. 

Ante el incremento en el uso de biomateriales sintéticos, ha sido necesario 

evaluar detenidamente la interacción de estos con el organismo humano, siendo 
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la biocompatibilidad, la principal propiedad que deben cumplir estos materiales. 

Entre los materiales metálicos empleados para sustitución ósea, las aleaciones 

de titanio constituyen una de las opciones más viables para su uso en este tipo 

de aplicaciones. Algunas de las propiedades que hacen de las aleaciones de 

titanio el material a seleccionar son la resistencia a la corrosión, la bioactividad 

que se puede inducir a la superficie de este material y la estabilidad mecánica 

durante la cicatrización de la implantación [10, 26-28]. 

A temperatura ambiente, la estructura cristalina del titanio es hexagonal 

compacta (HCP), conocida también como fase α. Sin embargo, cuando este 

material pasa los 883°C, cambia a una estructura cúbica centrada en el cuerpo 

(BCC), llamada fase β (véase Figura 1).  

 

Figura 1. Estructuras cristalinas del titanio: HCP, fase α (izquierda) y BCC, fase 
β (derecha)[29]. 

Por otro lado, el titanio tiene la capacidad de formar soluciones solidas con varios 

elementos químicos, dando lugar a diferentes aleaciones (véase Figura 2) que 

presentan una amplia gama de propiedades. Lo anterior permite el uso de las 

aleaciones de titanio en múltiples aplicaciones, dentro de las cuales destacan las 

industrias aeroespacial y médica.[10, 26, 29]. 

Como consecuencia de lo anterior, es posible diferenciar cuatro grupos de 

aleaciones de titanio, tomando en consideración la microestructura de estas a 
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temperatura ambiente. De eta forma, las aleaciones de titanio se clasifican en: Ti 

comercialmente puro, aleaciones tipo α, aleaciones tipo β y aleaciones α/β[10, 29]. 

 

Figura 2. Elementos químicos que pueden estabilizar las fases α, β y α/β en las 
aleaciones de titanio. 

Algunos de los elementos aleantes mostrados en la Figura 2, han sido reportados 

por su toxicidad cuando se encuentran en estado puro, incluso causando 

reacciones alérgicas. No obstante, cuando estos elementos pasan a formar 

aleaciones, el riesgo que representan para la salud humana es muy bajo. Esto 

se debe a que las cantidades de iones liberados al ambiente fisiológico son 

relativamente pequeñas, llegando a considerarse insignificante en la mayoría de 

los casos[30]. 

Los elementos aleantes que con mayor frecuencia se utilizan en la industria 

médica son el molibdeno, el circonio, el niobio, el aluminio, el tántalo y el vanadio, 

formando aleaciones que presentan varias propiedades requeridas en 

aplicaciones para sustitución ósea [28]. La biocompatibilidad y la capacidad de 

oseointegración son algunas de las características que permiten la selección de 

estas aleaciones para sustitución ósea, siendo la aleación Ti6Al4V la más 

empleada para estas aplicaciones[10, 26].  
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La aleación Ti6Al4V, es del tipo α/β y se conoce como titanio grado 5, de acuerdo 

con la norma ASTM B367-13. Por otra parte, en la norma ASTM F136-13, se 

indica la composición química de esta aleación, para su uso en la fabricación de 

implantes quirúrgicos. 

La aleación Ti6Al4V, a consecuencia de su pasivación, tiene la capacidad de 

desarrollar una capa de óxido en su superficie. Esta capa se forma 

instantáneamente, al encontrarse el titanio en presencia de oxígeno, alcanzando 

un espesor aproximado entre 3 y 7 nm en menos de un segundo[7, 10]. 

Esta capa de óxido es muy estable químicamente y presenta muy alta 

adherencia, siendo la causante del buen comportamiento frente a la corrosión de 

esta aleación. Algunas características como la composición y espesor de esta 

película de óxido de titanio dependen directamente de las condiciones 

ambientales en la cual se desarrolle la misma, viéndose favorecida su formación 

en ambientes oxidantes[7, 10]. 

Algunos estudios describen la capacidad de esta película pasivante de disolverse 

y generarse de forma continua en soluciones acuosas. Esto da la posibilidad de 

incorporar una variedad de iones de diferente naturaleza en la composición 

química del óxido de titanio, al incorporar diferentes elementos en la solución 

donde se forma la película[26]. 

Los óxidos que se forman en la superficie de la aleación Ti6Al4V son el TiO, el 

Ti2O3 y, con mayor frecuencia, el TiO2
[29]. El TiO2 puede encontrarse en tres fases 

cristalinas diferentes: la brookita, con una estructura cristalina romboédrica, la 

anatasa, con estructura tetragonal y el rutilo con estructura tetragonal también, 

como puede observarse en la Figura 3[29]. 

Por las propiedades que presenta, la anatasa constituye la fase más estudiada y 

de mayor interés en la fabricación de dispositivos médicos para sustitución ósea. 

Esta fase permite el intercambio de diferentes iones, dentro de los cuales, los 

iones calcio (Ca2+) y fosfato (PO4
3-) son de especial interés, al formar parte de la 

composición química del hueso. Lo anterior permite que esta fase del TiO2 sea 
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bioactiva y, por tanto, facilita el proceso de oseointegración que debe 

desarrollarse al colocar el implante o prótesis en el organismo humano. 

 

Figura 3. Estructura cristalina del TiO2 a) rutilo, b) anatasa c) brookita[29]. 

2.2. La osteointegración 

Al colocarse un material extraño en el cuerpo humano, la superficie de este entra 

en contacto con los tejidos presentes en el lugar donde se realiza la intervención. 

En el caso en el que se diseña una prótesis o implante para estar en contacto 

con el hueso, deben considerarse minuciosamente la bioactividad y la capacidad 

del material seleccionado de enlazarse adecuadamente con el tejido óseo que 

rodeará el dispositivo una vez colocado[12]. 

El tejido óseo tiene la capacidad de regenerarse en nuevo huevo al ser dañado 

o herido, a diferencia de otros tejidos que, ante un daño, responden con la 

formación de tejido fibroso. Esta respuesta única del tejido óseo puede 

considerarse como una acción encaminada a proteger la integridad del esqueleto 

y todas las funciones que este desempeña en el organismo[31, 32]. 

La formación de hueso nuevo y su remodelación permiten que, en muchos casos, 

el tejido óseo reestablezca los defectos por sí solo. Sin embargo, cuando el 

defecto generado por la rotura del hueso es muy grande, la única alternativa 

viable para restablecer la función del hueso radica en el uso de dispositivos 

médicos implantables diseñados para estas aplicaciones. 
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El proceso de osteointegración puede definirse como la conexión que se 

establece entre el implante o prótesis y el hueso que lo rodea. Por lo anterior, el 

implante debe ser aceptado adecuadamente por los tejidos, formando nuevo 

hueso en lugar de tejido fibroso en la interfaz hueso-implante y sin que existan 

síntomas de inflamación en el sitio de implantación[12, 33, 34]. 

Algunos factores que garantizan una adecuada osteointegración, influyendo en 

el éxito clínico de la implantación y que deben ser considerados, tanto durante el 

diseño del dispositivo, como durante su colocación y cuidados posteriores son 

los siguientes:  

✓ El estado del hueso receptor. 

✓ La técnica quirúrgica empleada para colocar el dispositivo. 

✓ Las condiciones de carga a la que se somete el dispositivo una vez 

implantado. 

✓ El diseño macroscópico y dimensional del dispositivo. 

✓ El material de fabricación. 

✓ La calidad superficial del implante. 

En la superficie del dispositivo tiene lugar la adhesión, diferenciación y 

proliferación celular. Además, las características topográficas, morfológicas y 

químicas de la superficie se encuentran entre los factores de mayor influencia en 

el contacto hueso-implante. Por lo anterior, dentro de los factores antes 

mencionados, la calidad de la superficie del dispositivo desempeña un rol 

fundamental[10, 12, 14, 34]. 

Por otro lado, varios autores han demostrado la influencia de las superficies 

rugosas en los procesos de migración y proliferación celular, evidenciándose que 

la morfología de la superficie, así como la microestructura del material 

desempeñan un rol fundamental en la forma en que interactúa este con los 

tejidos, y, por tanto, en la osteointegración del dispositivo. 

Teniendo en cuenta lo anterior, y considerando que la adherencia del hueso al 

material ocurre solamente en la superficie de este, es necesario que se 
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desarrollen técnicas o tratamientos que permitan aumentar la bioactividad de los 

materiales que se emplean en la fabricación de sustitutos óseos. Varios métodos 

han sido estudiados para introducir cambios en la superficie de la aleación 

Ti6Al4V y mejorar, con esto, la interfaz hueso-implante, promoviendo una 

osteointegración más rápida y eficaz[6, 12, 33-38].  

2.3. Modificación superficial de la aleación Ti6Al4V 

La ingeniería de superficies en el campo de los biomateriales se basa en 

modificar la superficie original del material o incluir recubrimientos como capas 

adicionales sobre esta. Esto se realiza con la finalidad de alterar la composición, 

topografía o química de la superficie siguiendo como objetivo[2]: 

✓ Reducir la adsorción de proteínas específicas. 

✓ Mejorar la hemocompatibilidad. 

✓ Reducir la adhesión de bacterias. 

✓ Mejorar la integración con los tejidos. 

✓ Regular el comportamiento de células madre. 

✓ Promover la adhesión de células específicas. 

✓ Liberar agentes bioactivos/antibacterianos. 

Tomando en consideración el objetivo de acelerar el proceso de formación de 

tejido óseo alrededor del implante y disminuir los periodos de osteointegración, 

se han investigado diferentes métodos de modificación superficial para a aleación 

Ti6Al4V. Estas técnicas pueden separarse en dos grades grupos, según el 

enfoque empleado para modificar la superficie. 

El primer grupo consiste en modificar la superficie mediante la incorporación de 

fases inorgánicas. Esto se hace con la finalidad de mejorar la conexión química 

entre el material y el hueso, al estimular la regeneración ósea. Siguiendo este 

enfoque, se han agregado a la superficie de la aleación Ti6Al4V diferentes fases, 

principalmente los fosfatos de calcio, componente principal del hueso. Sin 

embargo, se puede incorporar otras moléculas, como es el caso de las proteínas 

que tienen la capacidad de inducir varios tipos de respuestas celulares[26, 33, 39]. 
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El otro grupo de técnicas consiste en modificar la morfología y topografía 

superficial, tomando en consideración el efecto producido por la rugosidad de la 

superficie en la respuesta celular y por consiguiente en la osteointegración de 

dispositivo[33, 37, 40]. 

Con este propósito, la superficie de la aleación Ti6Al4V ha sido sometida a 

múltiples tratamientos (mecánicos, físicos y químicos/electroquímicos) que crean 

una arquitectura con patrones macro, micro y nanométricos[9]. Esto produce un 

aumento en la adsorción de moléculas y células formadoras del tejido óseo que 

se encuentran en la interfaz hueso-implante y que facilitan la creación de nuevo 

hueso alrededor del implante[7, 38, 41]. 

Dentro de los diferentes métodos empleados con el fin de modificar la estructura, 

composición y morfología superficial de la aleación Ti6Al4V destacan los 

tratamientos químicos. Estos tratamientos se han empleado, también, para 

disminuir la presencia de contaminantes superficiales en los implantes y prótesis 

fabricados de esta aleación[9, 39]. 

Estos tratamientos consisten en exponer el material a soluciones que permitan la 

ocurrencia de reacciones químicas en la superficie del sustrato. Una gran 

variedad de métodos se incluye en este grupo: inmersión en soluciones ácidas o 

alcalinas, tratamientos con peróxido de hidrógeno, el método sol-gel y las 

técnicas de anodización, son algunos de estos. El empleo de métodos químicos, 

además de modificar la superficie desde el punto de vista de su arquitectura, 

permite introducir cambios en la composición química y la mojabilidad[9, 15]. 

Dos de los tratamientos químicos más empleados son el grabado acido y los 

tratamientos con soluciones a base de peróxido de hidrógeno. El grabado ácido, 

también conocido como ataque químico, se basa en introducir el material en 

diferentes soluciones de ácidos fuertes. Algunos de los ácidos que se emplean 

en este tipo de tratamiento son el ácido clorhídrico, el sulfúrico, el nítrico y el 

fluorhídrico. Estos se han usado de forma individual o en mezclas de dos o más 

ácidos. Los materiales se someten a estas soluciones, con diferentes 

concentraciones, por varios periodos de tiempo y a diferentes temperaturas, que 
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varían desde temperatura ambiente hasta los 100°C. Las mezclas ácidas más 

usadas son la de HNO3 y HF y la de HCl y H2SO4
[10, 23, 42-44]. 

Empleando el grabado ácido, se genera en la superficie de la aleación Ti6Al4V 

rugosidades medias que oscilan entre 0.5 y 3 μm. Estas superficies se 

caracterizan por la presencia de poros con dimensiones irregulares y diferentes 

profundidades. Además, con el ataque químico se eliminan de la superficie 

diferentes contaminantes y óxidos nativos que se hayan formado en etapas 

anteriores, constituyendo un método efectivo de limpieza superficial[13, 42]. 

Al estar sometida la superficie de la aleación a un ambiente oxidante, se crea en 

esta una capa de óxido, principalmente de TiO2, que puede presentar un espesor 

aproximado de 10 nm, dependiendo de los parámetros de proceso que se 

empleen durante el tratamiento (concentración de la solución, temperatura, 

tiempo, etc.)[13, 23, 34]. 

Algunas impurezas o trazas provenientes de reactivos empleados en la solución 

ácida pueden aparecer en la superficie después de sometida a este tipo de 

tratamientos y pueden permanecer en la superficie, aunque se realice un 

tratamiento térmico posterior, siendo este una de las principales desventajas de 

esta técnica[13, 23, 34].  

Además, al realizar grabado ácido, es importante controlar rigurosamente los 

parámetros del proceso para prevenir la formación de microgrietas en la 

superficie del material. Las mencionadas microgrietas pudieran comprometer 

algunas propiedades del implante, como su resistencia a la fatiga, y que se vea 

afectado el éxito clínico del tratamiento[42]. 

Por otro lado, los tratamientos químicos con peróxido de hidrógeno consisten en 

sumergir el material en una solución de peróxido de hidrógeno, y en muchos 

casos se hacen en combinación con el grabado ácido. El objetivo de este tipo de 

tratamientos es favorecer la oxidación superficial del titanio, facilitando la 

formación de la capa pasivante característica de estos materiales. 
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La capa de óxido formada en la superficie se caracteriza por ser amorfa y se 

compone principalmente de una mezcla de peroxo-complejos de titanio. Cuando 

la superficie de la aleación se somete a tratamientos térmicos, a temperaturas 

mayores a 300°C, posterior a su exposición a estas soluciones, se obtiene una 

superficie que se caracteriza por su elevada bioactividad[45-47]. 

Generalmente, en los tratamientos con peróxido de hidrógeno, se emplean 

soluciones con concentraciones que varían de 0.3 al 30%, temperaturas 

inferiores 80°C y tiempos entre 15 min y 6 h. Además, se ha estudiado el aumento 

del poder oxidante de la solución al agregar pequeñas cantidades de ácidos 

sulfúrico y clorhídrico[15, 43-46, 48]. 

Se ha demostrado que mediante inmersión en solución formada a base de H2O2 

y H2SO4 es posible crear una red reproducible de nanopozos similar a una 

esponja, en la superficie del titanio. El empleo de mezclas de H2O2/H2SO4 es un 

método efectivo para obtener nanotopografías en la superficie del titanio. El 

espesor de esta capa de óxido y sus características pueden ser contraladas 

variando la concentración de los reactivos, el tiempo de exposición a la mezcla 

oxidante y la temperatura a la que se desarrolla el tratamiento[9]. 

Estas superficies tienen efectos beneficiosos in vitro sobre eventos osteogénicos 

(formación de hueso) tanto iniciales como posteriores[9]. La formación de la capa 

de óxido de titanio en la superficie de este material permite minimizar los efectos 

de la corrosión y la liberación de iones del sustrato al medio fisiológico, además 

de inducir la bioactividad del material[20]. 

Una característica de las superficies obtenidas por esta combinación de 

tratamientos químicos es la presencia de grupos hidroxilo, según reporta Trino, 

L.D. y colaboradores[20]. La presencia de grupos hidroxilo en la superficie facilita 

la formación de recubrimientos obtenidos por métodos químicos en una etapa 

posterior del proceso. Esto se debe a que la formación de estos grupos hace que 

la superficie sea extremadamente hidrofílica al enlace con ZnO, mejorando la 

adhesión de capas delgadas de este óxido. 



 

15 

El desarrollo de recubrimientos constituye otra alternativa para modificar la 

superficie del titanio con el propósito de incrementar su bioactividad y disminuir 

los tiempos de osteointegración. Varios métodos y materiales han sido 

estudiados para obtener recubrimientos bioactivos. 

2.4. Recubrimientos bioactivos 

El desarrollo de recubrimientos superficiales constituye uno de los métodos más 

empleados para mejorar la biocompatibilidad y bioactividad de los biomateriales. 

Para mejorar el proceso de osteointegración de dispositivos fabricados de 

Ti6Al4V se han explorado una amplia variedad de recubrimientos superficiales. 

Materiales cerámicos, biovidrios, polímeros/biomoléculas, híbridos 

orgánicos/inorgánicos y compuestos se han usado en la síntesis de 

recubrimientos para mejorar la bioactividad de las superficies de titanio. De forma 

general, los materiales bioactivos estimulan formación de hueso y la liberación 

de moléculas o iones para eliminar complicaciones posteriores a la colocación de 

los dispositivos médicos[39]. 

Las cerámicas bioactivas y los biovidrios son capaces de enlazarse directamente 

con el tejido óseo y promover su formación, mientras mantienen las propiedades 

mecánicas requeridas por los implantes. Además, favorecen la adsorción y 

proliferación celular. Algunos ejemplos de cerámicas bioactivas empleadas son 

los fosfatos de calcio, los cuales son particularmente atractivos para aplicaciones 

ortopédicas[39]. No obstante, estos materiales presentan bajas propiedades 

mecánicas, por lo que se han usado para recubrir metales y con esto, mejorar el 

comportamiento de los dispositivos que se fabriquen[39, 45, 49-51]. 

Varias técnicas han sido desarrolladas para fabricar o sintetizar recubrimientos 

bioactivos para la aleación Ti6Al4V. La impresión 3D, la deposición 

electroforética, el drop casting, el sol-gel, el plasma spray, la deposición capa por 

capa, la deposición química y física de vapor, los métodos biomiméticos y el 

método de inmersión son algunas de ellas[39, 52]. 
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El dip coating o recubrimiento por inmersión es una de las técnicas más 

empleadas para la síntesis de recubrimientos, tanto en laboratorios de 

investigación como a escala industrial. Lo anterior se debe a la simplicidad de la 

técnica, así como a la facilidad de aplicarse en sustratos con diferentes formas. 

Además, este método permite ajustar es espesor de los recubrimientos 

obtenidos, así como bajos costos[39]. 

El recubrimiento por inmersión puede desarrollarse tanto de forma manual como 

automatizada y consiste en cinco pasos generales: 

1. El sustrato metálico pretratado se sumerge en la mezcla del recubrimiento 

preparada con una formulación química previamente definida. 

2. El sustrato permanece sumergido en la mezcla para la aplicación del 

recubrimiento por un período de tiempo específico. 

3. Luego, el sustrato es extraído de la solución, resultando en la formación 

de una capa húmeda de recubrimiento en su superficie. 

4. Posteriormente, el exceso de líquido es removido de la capa de 

recubrimiento. 

5. Finalmente, el recubrimiento es secado mediante evaporación bajo 

condiciones ambientales específicas, formándose una capa delgada en la 

superficie del sustrato. Eventualmente, la capa obtenida en la superficie 

puede ser sometida a tratamiento térmico o sinterización láser. 

El espesor del recubrimiento obtenido por inmersión puede ajustarse variando el 

ángulo en el que el sustrato es extraído de la solución, así como modificando los 

parámetros de la mezcla precursora: concentración, viscosidad, evaporación del 

solvente, etc. Varios estudios muestran que se puede obtener capas delgadas y 

con alta adherencia al sustrato empleando soluciones con bajas 

concentraciones[39]. 

Algunos factores que pueden afectar el recubrimiento por inmersión son: el 

tiempo, la velocidad con que se extrae el sustrato recubierto de la solución, el 

número de ciclos de inmersión, la temperatura, la viscosidad de la solución y la 

tensión superficial del sustrato[39]. 
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Este método de recubrimiento es empleado frecuentemente en la obtención de 

recubrimientos bioactivos debido a su simplicidad y, además, a que permite 

incorporar ingredientes activos en el recubrimiento, como son los factores 

decrecimiento óseo, así como especies químicas que presentan diferentes 

propiedades que pueden resultar de interés para aplicaciones biomédicas[39]. 

Por otro lado, aunque la aleación Ti6Al4V presenta excelente biocompatibilidad 

y su superficie sea modificada para mejorar su bioactividad y oseointegración, 

esta carece de propiedades antibacterianas. 

2.5. Contaminación bacteriana de implantes y prótesis 

Una de las principales causas del fracaso de los dispositivos médicos 

implantables es la contaminación causada por la presencia de bacterias en el 

lugar de la implantación. Lo cual representa un riesgo considerable a la seguridad 

de los pacientes y puede llegar a ocasionar la falla total el dispositivo 

implantado[27, 43]. 

La infección asociada a los implantes es una de las complicaciones 

posoperatorias más comunes. Esta complicación, frecuentemente, inicia cuando 

las bacterias se adhieren a la superficie de los biomateriales, seguido del 

incremento en extensión de la colonización y la formación del biofilm (véase 

Figura 4). Una vez formado el biofilm, este se vuelve notablemente impermeable 

a los antibióticos. El biofilm impide que las células osteoprogenitoras se adhieran 

a la superficie del biomaterial, lo que provoca un retraso en la osteointegración 

de los dispositivos implantados, que puede provocar la falla final de este[2, 27]. 

Las infecciones microbianas, generalmente se desarrollan en los primeros dos 

meses de la implantación y pueden persistir durante meses e incluso años. A 

continuación, se mencionan los factores que más influencia tienen sobre la 

contaminación bacteriana de dispositivos médicos implantados[2, 4, 10, 53-56]: 

✓ El diseño del dispositivo. 

✓ La composición química del material. 

✓ Las propiedades físicas de la superficie. 
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✓ El sitio anatómico implantado. 

✓ La extensión de la invasión quirúrgica. 

✓ El tiempo de permanencia del dispositivo. 

Aunado a lo anterior, se ha detectado en los últimos años, un incremento 

significativo en la resistencia de bacterias patogénicas a drogas antimicrobianas, 

como consecuencia del aumento en el número de cirugías, complicaciones y 

tiempos de estancia en los hospitales. Esta situación mundial demanda acciones 

urgentes contra la amenaza de bacterias resistentes a los antibióticos[1]. 

Ante esta situación, se han investigado diferentes métodos para mitigar el efecto 

de la contaminación bacteriana de los biomateriales[1, 4, 27, 56]. Una de las 

alternativas estudiadas se basa en desarrollar cambios en la superficie de los 

biomateriales para disminuir la colonización de esta por agentes bacterianos. Con 

este objetivo, se han desarrollado diferentes técnicas, entre las que se puede 

mencionar la implantación de iones y los recubrimientos superficiales que 

presenten carácter antibacteriano e inhiban la contaminación de los dispositivos 

médicos[4, 43, 55]. 

 

Figura 4. Representación esquemática de la formación del biofilm[2]. 
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Los recubrimientos empleados para prevenir la contaminación microbiana en 

implantes y prótesis pueden dividirse en activos o pasivos (Figura 5). Los 

recubrimientos pasivos evitan que las bacterias se adhieran a la superficie o 

causan su muerte al entrar en contacto con la superficie. En este tipo de 

recubrimientos, la adhesión de las bacterias es controlada por la rugosidad, la 

topografía, la mojabilidad, la energía superficial y la estructura cristalina de la 

superficie, pero no se liberan sustancias bactericidas al ambiente fisiológico[4]. 

Por su parte, los recubrimientos activos reducen la infección mediante la 

liberación de sustancias bactericidas, como antibióticos, antisépticos, iones 

metálicos y péptidos funcionales. En este tipo de recubrimientos, los agentes 

antibacterianos son incorporados previamente, durante la síntesis de los 

recubrimientos[4]. 

El empleo de materiales que contienen agentes antibacterianos es una de las 

estrategias más empleadas para prevenir la contaminación microbiana de 

implantes y prótesis. Diferentes materiales base zinc se han empleado 

ampliamente en múltiples aplicaciones en el área de la medicina. Esto se debe a 

la capacidad antimicrobiana que presentan. 

 

Figura 5. Diagrama esquemático de recubrimientos antimicrobianos. a) pasivos 
y b) activos[4]. 
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2.6. El zinc como agente antibacteriano y su empleo como 

biomaterial 

Al instante en que se coloca un dispositivo implantable, junto a las células 

osteoprogenitoras y proteínas, arriban al sitio de implantación las bacterias. Las 

bacterias colonizan la superficie del material formando un biofilm y produciendo 

la infección en el sitio de implantación. Es posible combatir la infección, 

destruyendo esta capa polimérica hidratada empleando diferentes compuestos 

que presenten carácter antimicrobiano y que, generalmente, provienen del 

exterior[16]. 

Tomando en consideración este riesgo potencial para el éxito del dispositivo, los 

implantes y prótesis de Ti6Al4V han sido modificados para incluir recubrimientos 

con capacidad antibacteriana. Estos recubrimientos, generalmente impiden o 

minimizan la adherencia de las bacterias y por tanto, disminuyen el riesgo de 

fracaso por contaminación microbiana de forma efectiva[8, 43, 57-61]. 

Las ventajas que puede ofrecer el uso de agentes inorgánicos antibacterianos, 

introducidos en forma de recubrimientos, o presentes en el material estructural, 

se basa en el amplio espectro de actividad que ofrecen y el bajo desarrollo de 

resistencia[1]. Los compuestos inorgánicos que con mayor frecuencia se han 

empleado en la fabricación de este tipo de recubrimiento son a base de plata 

debido a su probada capacidad antibacteriana. No obstante, el uso de la plata 

presenta como principal limitación la toxicidad celular, provocando daños en 

varias funciones celulares[62-67]. En consecuencia, se ha planteado la necesidad 

de sintetizar recubrimientos inorgánicos que presenten propiedades 

antibacterianas y que tengan la capacidad de favorecer la osteosíntesis sin 

causar toxicidad a las células[16, 68]. 

El zinc ha sido empleado ampliamente en la formulación de diferentes materiales 

usados en múltiples aplicaciones médicas por su alto poder antibacteriano[20, 21, 

38, 69-75]. Además, este elemento se encuentra formado parte de diferentes 

estructuras en el organismo humano, tal es el caso del hueso, donde se 
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encuentra en una proporción aproximada de 110–300 µg/kg y participa en 

diferentes procesos metabólicos como la mineralización del tejido óseo. Por otra 

lado, el zinc participa en la síntesis de ADN y ha demostrado presentar excelente 

actividad antimicrobiana frente a diferentes tipos de bacterias[8, 16, 18, 68, 76-78]. 

Las nanopartículas de ZnO poseen actividad antibacteriana contra un gran 

número de bacterias, tanto gram positivas como gram negativas. Lo anterior se 

debe principalmente a que el ZnO genera especies de oxígeno reactivas, 

particularmente H2O2, que causan oxidación y que acompañado a la acumulación 

de nanopartículas en la matriz extracelular de la membrana bacteriana, 

provocando la muerte de estos microorganismos[1]. 

Por otro lado, recientemente, se ha estudiado la síntesis de biovidrios y 

biocerámicas incorporando zinc en su composición. Lo anterior se ha investigado 

con el propósito de incrementar las propiedades mecánicas de este tipo de 

biomateriales y facilitar la forma en que interactúan las células con el material. 

Sin embargo, la relación entre la capacidad antimicrobiana del zinc y la manera 

en que este elemento incide en el proceso de remodelado óseo no se ha 

investigado a profundidad[16, 69, 79, 80]. Además, la incorporación de ZnO a la 

composición del biovidrio estimula la bioactividad del material[76, 81, 82]. 

Una alternativa poco explorada, y que pudiera tener muy buenos resultados, 

consiste en agregar zinc en recubrimientos de óxido de titanio. Con esto, se 

podrían balancear las propiedades del recubrimiento de TiO2, como son su 

biocompatibilidad y su estabilidad, con la capacidad antibacteriana del zinc[16]. No 

obstante, algunas alternativas se han estudiado con el propósito de agregar Zn 

en la superficie de la aleación Ti6Al4V[22, 77, 83, 84]. La técnica de Plasma 

Electrolytic Oxidation (PEO), es uno de los métodos usados en la obtención de 

superficies de titanio con TiO2 - ZnO[16, 85]. 

Otra técnica empleada para obtener depósitos de ZnO en sustratos de titanio es 

el electroplating[71]. Con este método se ha obtenido en la superficie del titanio 

nanotubos fabricados a base de diferentes compuestos de zinc[19, 86]. Además, 

mediante spin-coated, ha sido posible obtener recubrimientos en placas de titanio 
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empleando disoluciones de ZnCl2 con diferentes concentraciones. En este caso, 

antes de obtener el recubrimiento, las muestras pulidas y sumergidas en solución 

de HF[17]. 

Los tratamientos hidrotérmicos, sobre la aleación Ti6Al4V, empleando soluciones 

que contienen el [Zn(OH)4]2- constituyen otra alternativa estudiada[87, 88]. En 

trabajos previos, se estudió este método como una opción para agregar Zn2+ en 

la superficie de esta aleación[88]. Por otro lado, otras técnicas y precursores se 

han empleado para obtener recubrimientos delgados de ZnO sobre diferentes 

sustratos[77, 89-92]. 

Un parámetro que debe ser controlado en recubrimientos basados en zinc es la 

liberación de iones Zn2+ al ambiente fisiológico. No existe un consenso en la 

comunidad científica respecto a la cantidad de zinc ideal a liberarse al medio 

fisiológico. Song y colaboradores informaron un valor de 10 ppm de 

concentración inhibitoria media máxima de iones Zn2+ [61]. En otra investigación, 

Ito y colaboradores realizaron un estudio donde evidencian que 3 ppm de Zn2+ 

no causa toxicidad celular[93]. Sin embargo, en otras investigaciones se plantea 

que concentraciones superiores a 2ppm pueden afectar la viabilidad celular [94]. 

Por otro lado, el ZnO genera especies de oxígeno reactivas, particularmente 

H2O2, que causan oxidación en la matriz extracelular de la membrana bacteriana, 

provocando la muerte de estos microorganismos[1, 27], lo que a su vez, inicia la 

toxicidad celular y la interrupción del metabolismo celular[27]. 

En el trabajo reportado por Hu y colaboradores en el 2012, se evidencia el 

carácter antibacteriano de recubrimientos de ZnO al estar en contacto con 

bacterias E. coli y S. aureus, lo que indica la habilidad de los recubrimientos con 

ZnO incorporado de inhibir el crecimiento bacteriano (véase Figura 6). En este 

trabajo, se muestra un aumento en el porcentaje de reducción de unidades 

formadoras de colonias de bacterias, relacionado al aumento de la concentración 

de zinc en el recubrimiento, obteniéndose 100% de reducción para las superficies 

con mayores concentraciones de zinc[16]. 
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Adicionalmente, la incorporación de zinc en recubrimientos sobre la superficie del 

titanio ha demostrado su capacidad de formar nuevo hueso al ser evaluado en 

un estudio in vivo en 2014 por Xinkun y colaboradores. En el mencionado estudio, 

como puede apreciarse en la Figura 7, se realiza una prueba de implantación en 

conejos, donde se evaluó la capacidad de formar hueso alrededor del implante 

después de la implantación a 4 semanas (a- implante de titanio maquinado, b- 

implante de titanio microrugoso y c- implante recubierto con zinc incorporado) y 

12 semanas (d- implante de titanio maquinado, e- implante de titanio microrugoso 

y f- implante recubierto con zinc incorporado). En esta investigación se muestra 

la aplicación potencial en el campo de la ortopedia de este tipo de 

recubrimientos[17]. 

 

Figura 6. Morfología de E. coli (i-1) y S. aureus (i-2) sobre recubrimientos con 
ZnO incorporado[16]. 

 

Figura 7. Formación de tejido óseo nuevo después de 4 y 12 semanas de 
implantación en conejos de implantes de titanio con zinc incorporado en su 

recubrimiento[17]. 
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Tomando en consideración la necesidad de desarrollar nuevas superficies para 

la aleación Ti6Al4V que combinen las propiedades de bioactividad y actividad 

antibacteriana sin causar elevada citotoxicidad, se plantea en el siguiente 

capítulo la metodología experimental para sintetizar recubrimientos bioactivos 

base zinc, así como su caracterización morfológica, composición y evaluación in 

vitro. 

 

 



 

25 

 

 

 

Capítulo 3  

SÍNTESIS Y CARACTERIZACIÓN DE RECUBRIMIENTOS 

En el presente capítulo se describe la metodología usada para modificar y 

sintetizar recubrimientos base zinc sobre la superficie de la aleación Ti6Al4V. 

Además, se incluyen los parámetros de operación empleados y la descripción de 

cada uno de los métodos de caracterización y evaluaciones in vitro empleados 

para describir los recubrimientos obtenidos, así como evaluar las propiedades de 

estos. 

3.1. Metodología experimental 

La metodología seguida para modificar la superficie y obtener los recubrimientos 

base zinc se presenta en la Figura 8, indicándose, además, la forma que se 

empleará en los siguientes epígrafes y capítulos para identificar cada grupo 

experimental. 

 

Figura 8. Metodología experimental para modificar la superficie de la aleación y 
obtener recubrimientos base zinc. 
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3.2. Reactivos empleados 

En la Tabla 1 se listan los reactivos empleados para obtener cada una de las 

superficies indicadas en la Figura 8. 

Tabla 1. Lista de reactivos empleados. 

Fórmula 

Química  
Nomenclatura Descripción 

Etapa del Proceso 

donde se emplea 

H2O Agua Destilada 
Grado reactivo,  

CTR Scientific 

Grabado ácido / Oxidación 

superficial / Síntesis de 

recubrimientos 

HCl Ácido clorhídrico  
37.4%, ACS,  

CAS No. 7647-01-0 

Grabado ácido / Síntesis de 

recubrimientos 

H2SO4 Ácido sulfúrico 
96.3%, 37 N, ACS,  

CAS No. 7664-93-9 

Grabado ácido / Oxidación 

superficial 

H2O2 
Peróxido de 

hidrógeno 

30%, ACS,  

CAS No. 7722-84.1 
Oxidación superficial 

ZnO Óxido de Zinc  

ACS, CAS No. 1314-13-

2, Peso Molecular: 

81.38 g/mol 

Síntesis de recubrimientos 

NaOH Hidróxido de Sodio  
10 M, ACS,  

CAS No. 1310-73-2 
Síntesis de recubrimientos 

 

3.3. Preparación inicial de muestras 

En este trabajo se usaron muestras cilíndricas de la aleación Ti6Al4V ELI con un 

diámetro de 6.0 mm y un espesor de 3.0 mm. Las muestras fueron cortadas en 

un torno de micromecanizado con el propósito de que la superficie obtenida 

presente un acabado lo más similar posible a la de los implantes y prótesis 

maquinados en este tipo de equipos (véase Figura 9). 

Luego de maquinadas, las muestras fueron sometidas a un proceso de lavado 

ultrasónico, con el fin de eliminar los residuos de lubricantes y aceites empleados 

durante el corte. Para este lavado, se empleó una solución de detergente Alconox 

(Alconox Inc.) al 2% (20 g de detergente por litro de agua) por 15 min en lavado 

ultrasónico a temperatura ambiente. Los residuos del detergente se eliminaron 

empleando chorro de agua, para finalmente enjuagar las muestras con agua 

destilada (grado reactivo, CTR Scientific) durante 5 min en lavado ultrasónico 
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(véase Figura 9). Una vez concluido el lavado, las muestras se dejaron secar a 

temperatura ambiente. 

 

Figura 9. Etapas obtener la superficie libre de zinc Z0. 

Para eliminar los posibles contaminantes que quedaran en la superficie y obtener 

en ella una red de poros micrométricos, las muestras lavadas se fueron 

sumergidas en una solución ácida de HCl y H2SO4 al 67% con relación v/v 1:1. 

Para esta variante de grabado ácido, se expusieron las muestras a esta solución 

durante 15 min a 80°C (véase Figura 9). Posteriormente, se eliminó la solución y 

se enjuagaron las muestras[88]. 

Luego del ataque químico, todas las muestras fueron sometidas a un proceso de 

oxidación superficial. Con este tratamiento, se activa la superficie de la aleación 

Ti6Al4V al crearse una capa de TiO2. Para esto, las muestras se remojaron en 

una mezcla de H2O2 y H2SO4 en una relación v/v 1:1 a temperatura ambiente 

(~25°C) durante 2 h. Luego, se retiraron de la mezcla oxidante y se enjuagaron[88]. 

Con este proceso de activación superficial se obtuvo la superficie de control 

denominada Z0 (véase Figura 8 y Figura 9). 

3.4. Recubrimiento por inmersión en solución a base de ZnO 

Para la obtención de los recubrimientos se empleó como sustrato muestras con 

la superficie libre de zinc. En la Tabla 2 se indican las proporciones de ZnO y HCl 

que se usaron para preparar las soluciones con las diferentes concentraciones 

de iones Zn2+, así como el nombre usado para identificar cada tipo de 

recubrimiento obtenido. 
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Tabla 2. Cantidad de ZnO y HCl empleada para preparar cada variante de 
solución (para 100 mL de solución). 

Muestra de 

Superficie Activa 

c(Zn2+) 

(M) 

ZnO 

(g) 

HCl 

(mL) 

Z1 0.1 0.8 1.6 

Z2 0.3 2.4 5.0 

Z3 0.5 4.0 8.3 

Z4 1.0 8.0 16.6 

Para preparar la solución que contiene zinc, se agregó en un vaso de precipitado 

la cantidad correspondiente de ZnO (véase Tabla 2 y Figura 10). Luego se añadió 

la cantidad indicada en la Tabla 2 de HCl y se mezclaron estos reactivos para 

obtener una solución acuosa de cloruro de zinc (ZnCl2), de acuerdo con la 

siguiente reacción química ZnO + HCl = ZnCl2 + H2O. 

 

Figura 10. Metodología para sintetizar los recubrimientos sobre la superficie 
libre de zinc. 

Posteriormente, la solución fue colocada en un agitador magnético y se agregó 

el volumen de agua destilada requerido para completar 100 mL de solución bajo 

agitación fuerte (~600 rpm). Al completar la adición de agua y observarse que la 

solución es transparente y sin la presencia de ningún reactivo sólido, se redujo la 

agitación hasta aproximadamente 120 rpm. En este punto del proceso, el pH de 

la solución es aproximadamente 1 (Figura 10).  

Luego las muestras con superficie Z0 se suspendieron en la solución y se 

comenzó a agregar NaOH(ac) para aumentar el pH de la solución, hasta alcanzar 

el valor de aproximadamente 7 (Figura 10). Al comenzar a adicionar gotas de 
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NaOH, la solución se torna turbia y viscosa al formarse Zn(OH)2 según la reacción 

química ZnCl2 + 2NaOH = Zn(OH)2 + 2NaCl. 

Para la síntesis de los recubrimientos las muestras se dejaron suspendidas en 

esta mezcla durante 2 h. La agitación se mantuvo en ~120 rpm y el proceso se 

realizó a temperatura ambiente. Al transcurrir este tiempo, se extrajeron las 

muestras y se enjuagaron mediante inmersión en agua destilada para dejarse 

escurrir y secar suspendidas a temperatura ambiente. 

Con el propósito de aumentar la adherencia del recubrimiento obtenido, y 

cristalizar las posibles fases amorfas, se realizó un tratamiento térmico. Para 

esto, las muestras se colocaron sobe su parte cilíndrica, dejando expuestas 

ambas caras y la mayor parte posible de la superficie. 

Este proceso se hizo en una mufla sin control de atmósfera. Las muestras se 

colocaron mientras la mufla se encontraba a temperatura ambiente y 

posteriormente se aumentó la temperatura hasta alcanzar 125°C y se mantuvo 

esta temperatura durante 1 h. Luego, se aumentó la temperatura hasta 350°C y 

se mantuvo por 2 h. Subsecuentemente, la temperatura se incrementó a 500°C 

y se mantuvo por otros 30 min. Finalmente, las muestras de dejaron enfriar dentro 

de la mufla (Figura 10). 

Luego de sintetizados los recubrimientos, estos fueron caracterizados como se 

describe en el siguiente epígrafe. 

3.5. Caracterización de los recubrimientos obtenidos 

Las características y propiedades evaluadas a los recubrimientos sintetizados se 

resumen en Figura 11. A continuación, se describe el procedimiento empleado, 

así como los parámetros de operación y consideraciones hechas en cada equipo 

o técnica de caracterización. 



 

30 

 

Figura 11. Características y propiedades evaluadas a los recubrimientos 
obtenidos. 

3.5.1. Morfología y topografía 

La caracterización morfológica de los recubrimientos obtenidos, así como de la 

superficie de control se realizó mediante el análisis de micrografías obtenidas en 

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

SU8000). Los parámetros de operación empleados fueron: voltaje de aceleración 

de 2.0 kV y 10 µA de corriente 

Por otra parte, para caracterizar la topografía de los recubrimientos obtenidos, se 

determinó la rugosidad media empleando un Rugosímetro de Contacto (Mitutoyo 

178-563-01A SJ-210, Portable Surface Roughness Tester, Retractable Type. 

Model: 178-563-01ª). 

3.5.2. Composición elemental 

Para hacer un análisis de los elementos químicos presentes en las superficies se 

utilizó un detector de Energía Dispersiva de Rayos X (EDS) acoplado a un 

Microscopio Electrónico de Barrido de Emisión de Campo (FESEM-Zeiss Sigma 

300VP). Para este estudio se usó un voltaje de aceleración de 20 kV y una 

corriente de 10 µA. Además, se realizó un mapeo químico para determinar la 

distribución de los elementos presentes en las superficies caracterizadas. 

3.5.3. Mojabilidad 

La mojabilidad de los recubrimientos obtenidos se determinó mediante la técnica 

de la Gota en Reposo. Para esto, se utilizaron gotas de solución buffer fosfato 

salino (PBS1x, pH=7.4) y utilizó una cámara digital para tomar las imágenes de 
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las gotas sobre las superficies de las muestras. Las imágenes tomadas, fueron 

analizadas empleando el software de procesamiento de imágenes ImageJ para 

medir el ángulo de contacto entre la tangente dibujada en la gota y la superficie 

de la muestra. 

Se utilizaron cinco muestras por cada superficie evaluada y gotas de 

aproximadamente 15 μl de PBS. El ángulo de contacto reportado fue el valor 

medio de un total de 10 mediciones por muestra. Las pruebas fueron realizadas 

a temperatura y humedad ambiente (~50% de humedad relativa, ~25°C). 

3.5.4. Cantidad de Zn2+ liberado al medio fisiológico 

Para medir la cantidad de iones Zn2+ que se libera de cada uno de los 

recubrimientos obtenidos, las muestras fueron sumergidas en 50 mL de solución 

buffer fosfato salino (PBS1x, pH=7.4) colocados en tubos de polipropileno 

estériles y se incubaron a 37°C. 

A los 1, 3 y 7 días desde el inicio de la prueba, la solución de PBS fue 

reemplazada por solución fresca y en esos intervalos de tiempo se midió la 

concentración de iones Zn2+ empleando la técnica de Espectrometría de 

Absorción Atómica (AAS, Thermo ScientificTM iCETM 3000) controlada por 

software SOLAAR. 

Para realizar las mediciones por absorción atómica, se empleó una línea de 

emisión de 213.9 nm y un límite de detección de 0.001 µg/mL (0.001 ppm). Con 

los valores obtenidos en cada medición se hizo una curva acumulativa para cada 

uno de los recubrimientos evaluados. Los resultados mostrados corresponden al 

promedio de 5 muestras por cada recubrimiento estudiado, para cada uno de los 

intervalos de tiempo medidos (1, 3 y 7 días). 

3.5.5. Bioactividad 

La bioactividad puede explicarse como la capacidad de los materiales de 

estimular la formación de hueso[95]. Para evaluar la bioactividad de los 

recubrimientos obtenidos se realizó un estudio siguiendo las indicaciones de la 
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norma ISO 23317 Implants for surgery — In vitro evaluation for apatite-forming 

ability of implant materials.  

Para realizar el ensayo de bioactividad se empleó un Fluido Biológico Simulado 

(SBF). El orden y la cantidad de reactivos empleados para preparar el SBF se 

indican la norma ISO 23317. 

Las muestras fueron sumergidas en 12 mL de SBF en reposo y se incubaron por 

4 semanas a 36.5°C. Transcurrido el tiempo de incubación, las muestras se 

retiraron del SBF y fueron enjuagadas con agua destilada y se dejaron secar a 

temperatura ambiente. Posteriormente se realizó la observación y análisis 

químico mediante Microscopía Electrónica de Barrido y Espectroscopía de 

Energía Dispersiva de Rayos X, respectivamente, para comprobar la formación 

de la capa de apatita sobre las superficies evaluadas. 

3.5.6. Viabilidad celular 

La viabilidad celular, cuando las células se encuentran expuestas a agentes 

externos, puede interpretarse mediante un estudio de la citotoxicidad que causa 

el material extraño a las células. La citotoxicidad del material provoca 

modificaciones en las funciones básicas de las células que pueden ser 

identificadas.  

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

compuesto químico que, cuando se pone en contacto con las células, es 

absorbido por estas. Posteriormente, la enzima succínico-deshidrogenasa 

presente en las mitocondrias celulares reducen este compuesto a su forma 

insoluble denominada formazán. Esta actividad mitocondrial representa un 

indicador del adecuado funcionamiento de las mitocondrias celulares y puede ser 

interpretado como una medida de la viabilidad celular. 

La norma ISO 10993-5 Biological Evaluation of Medical Devices, Part 5: Tests for 

In Vitro Cytotoxicity, en su Anexo C, describe una metodología para evaluar la 

citotoxicidad celular de los biomateriales, empleando el método de reducción del 

MTT. Esta metodología se empleó para evaluar la toxicidad celular inducida por 
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los iones Zn2+ liberados al medio fisiológico, desde cada uno de los 

recubrimientos obtenidos. 

La citotoxicidad de los recubrimientos obtenidos se evaluó en presencia de 

Fibroblastos Gingivales Primarios (HGF- Primary Gingival Fibroblast, ATCC® 

PCS-201-108 TM). Para esto, se preparó una suspensión de aproximadamente 

40000 células/mL de Dulbecco's Modified Eagle Medium (DMEM). 

Se empleó una placa Petri de 24 pozos, en la cual se colocó 1 mL de la 

suspensión celular y se incubó por 24 h a 37°C y 5% de CO2 en una incubadora 

(Thermo Scientific Series 8000WJ Incubator). Posteriormente, una vez que las 

células se encontraban adheridas al fondo de la placa, se colocaron las muestras 

recubiertas. Para este estudio se utilizó como control positivo 100µL de FBS y 

como control negativo 300 µL de Tritón al 5 %. Luego, las muestras y los controles 

se dejaron incubar durante 48 horas en las mismas condiciones indicadas 

previamente. 

Al transcurrir las 48 horas de incubación se realizó la colorimétrica. Para esto, se 

retiraron el medio y el material estudiado de los pozos de la placa Petri y se 

agregó 200 µL de medio de cultivo fresco y 60 µL de MTT por pozo. 

Se incubaron las placas por 4 h, protegiéndolas de la luz, para facilitar la 

formación de los cristales de formazán. Luego, se retiró la solución de MTT y se 

solubilizaron los cristales de formazán en una incubadora orbital (Orbital 

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

Para realizar la prueba colorimétrica se empleó un lector de microplacas 

(IMarkTM Microplate Absorbance Reader - Bio-RAD) con 595 nm de longitud de 

onda para medir los cambios de absorbancia.  

Los valores de absorbancia medidos se emplearon para determinar el porcentaje 

(%) de células viables o vivas según la Ec. 1: 

% 𝑣𝑖𝑎𝑏𝑖𝑙𝑖𝑑𝑎𝑑 𝑐𝑒𝑙𝑢𝑙𝑎𝑟 =
(𝐷.𝑂 𝑑𝑒 𝑐é𝑙𝑢𝑙𝑎𝑠 𝑡𝑟𝑎𝑡𝑎𝑑𝑎𝑠)

(𝐷.𝑂 𝑑𝑒 𝑐é𝑙𝑢𝑙𝑎𝑠 𝑐𝑜𝑛𝑡𝑟𝑜𝑙 𝑛𝑒𝑔𝑎𝑡𝑖𝑣𝑜)
 𝑥 100 %      Ec. 1 

Donde: D.O = Densidad Óptica 
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3.5.7. Actividad antibacteriana 

El método de difusión en agar es una prueba relativamente rápida y fácil de 

realizar para determinar la actividad antibacteriana. Para este estudio, se usaron 

Escherichia Coli (ATCC® 43895) y Estafilococos Aureus (ATCC® 33592). Las 

suspensiones de cada una de las bacterias fueron cultivadas en medio BHI y 

posteriormente se dispersaron sobre la superficie de placas de agar. 

Las muestras fueron colocadas en las placas de agar nutritivo previamente 

inoculadas permitiendo el contacto de las superficies estudiadas con las células 

bacterianas. Posteriormente, las placas se incubaron por 24 h a 37°C para 

analizar la zona de inhibición. 

La zona de inhibición es el área en la que se detiene o previene el crecimiento 

bacteriano debido al efecto bacteriostático del material, midiendo poder inhibidor 

de este hacia un microorganismo en particular. El tamaño de la zona o halo de 

inhibición bacteriana para cada superficie se determinó empleando la Ec. 2:  

𝑍𝑜𝑛𝑎 𝑑𝑒 𝑖𝑛ℎ𝑖𝑏𝑖𝑐𝑖ó𝑛 = [
(𝐷𝑍𝐼)−(𝐷𝑀)

2
 ]               Ec. 2 

Donde: 

➢ DZI: diámetro exterior de la zona de inhibición 

➢ DM: diámetro del disco 

Este ensayo se realizó por triplicado y los resultados reportados corresponden al 

promedio de 5 mediciones realizadas para cada muestra, empleando el software 

de procesamiento de imágenes ImageJ. 

3.5.8. Análisis estadístico 

La influencia de la concentración de iones Zn2+ empleada para preparar la 

solución precursora de los recubrimientos sobre las diferentes propiedades de 

los recubrimientos obtenidos fue analizada mediante una prueba estadística de 

Análisis de Varianza en Minitab® versión 19.2.  
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Se empleó un p <0.05 para determinar las diferencias estadísticamente 

significativas. Se realizó ANOVA de un solo factor y pruebas de comparación de 

Tukey. Todos los experimentos se realizaron, como mínimo, por triplicado y los 

datos se expresan como media ± desviación estándar. 
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Capítulo 4  

RESULTADOS Y DISCUSIÓN 

A continuación, se realiza una descripción y discusión de la morfología, 

topografía, composición, mojabilidad, cantidad de zinc liberada al medio 

fisiológico, bioactividad, citotoxicidad y actividad antibacteriana de cada una de 

las superficies y recubrimientos obtenidas durante el desarrollo experimental de 

esta investigación. 

4.1. Caracterización del sustrato  

Para la realización de este trabajo se emplearon muestras de Ti6Al4V cortadas 

en torno de micromecanizado. En la Figura 12 se presenta una micrografía de 

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

correspondientes a la interacción de las herramientas de corte con el material. 

En esta superficie se obtuvo valores de rugosidad superficial media (Ra) de 0.57 

± 0.17 µm. 

 

Figura 12. Superficie de la aleación Ti6Al4V cortada en torno de 
micromecanizado. 
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Para comprobar los elementos químicos constituyentes del material base, se 

realizó un análisis por EDS de las muestras cortadas, el cual se presenta en la 

Figura 13. Se puede observar la presencia de los picos correspondientes al 

Titanio, Aluminio y Vanadio, propios de la aleación base. 

 

Figura 13. Composición elemental de la superficie de la aleación Ti6Al4V 
después del corte. A-Microscopía Electrónica de Barrido obtenida por 

electrones retrodispersados, B- Espectro EDS y C- Composición elemental 
obtenida por EDS. 

4.2. Caracterización de la superficie de control (Z0) 

El proceso de grabado ácido elimina de la superficie del material los óxidos 

nativos e impurezas que pudieran haberse generado durante las etapas previas. 

En esta superficie (véase Figura 14) no se observaron las rayas generadas 

presentes en las muestras cortadas. La superficie obtenida posterior al grabado 

ácido se caracteriza por la presencia de pozos o cavidades micrométricas con 

bordes muy agudos. Esta superficie tiene una rugosidad media de 0.99 ± 0.21 

µm; y en su espectro de EDS se pueden observar los picos correspondientes a 

la aleación base (véase Figura 15). Esta morfología ha sido reportada por varios 

autores, al emplearse tratamientos de grabado ácido similares sobre esta 

aleación, de acuerdo con la revisión bibliográfica publicada por Souza, J.C.M. y 

colaboradores en el año 2019[7]. 
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Figura 14. Morfología de la superficie de la aleación Ti6Al4V sometida a 
grabado ácido. 

 

Figura 15. Composición elemental de la superficie de la aleación Ti6Al4V 
sometida a grabado ácido. A-Microscopía Electrónica de Barrido obtenida por 

electrones retrodispersados, B- Espectro EDS y C- Composición elemental 
obtenida por EDS. 

Posterior al tratamiento de grabado ácido, las muestras se sumergieron en 

solución de peróxido de hidrógeno y ácido sulfúrico para obtener la superficie de 

control, libre de zinc (Superficie Z0). Con este tratamiento se obtiene una capa 

de óxido con una morfología caracterizada por la presencia de cavidades 

micrométricas irregulares provenientes del grabado ácido con bordes suavizados 

(véase Figura 16). Además, esta se caracteriza por la ausencia de microgrietas, 
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lo cual es común en superficies sometidas a otras variantes de tratamiento con 

peróxido de hidrógeno. 

  

Figura 16. Micrografías obtenidas por FESEM de la superficie Z0 a diferentes 
magnificaciones (x5k a la izquierda y x50k a la derecha). 

Por otro lado, en el interior de las cavidades micrométricas, puede observarse la 

formación de poros nanométricos señalados en la Figura 16. Esta superficie tiene 

una rugosidad media de 0.93 ± 0.12 µm y en su composición elemental están 

presentes los elementos constituyentes de la aleación Ti6Al4V, además, puede 

observarse la presencia de oxígeno (véase Figura 17 y Figura 18) debido a la 

formación de la capa de óxido de titanio que caracteriza las superficies obtenidas 

por tratamientos que contienen peróxido de hidrógeno.  

La presencia de estos grupos hidroxilo que se forman con este tratamiento en la 

superficie facilita la formación del recubrimiento en una etapa posterior del 

proceso según reporta Trino, L.D. y colaboradores[20].  

4.3. Caracterización de los recubrimientos obtenidos 

La superficie libre de zinc (Z0) se empleó como sustrato para la obtención de 

recubrimientos base zinc; para lo cual, las muestras fueron sumergidas en 

soluciones con diferentes concentraciones de Zn2+, obteniéndose las superficies 

recubiertas Z1, Z2, Z3 y Z4 para 0.1 M, 0.3 M, 0.5 M y 1 M de Zn2+ 

respectivamente. La caracterización de estos recubrimientos se describe a 

continuación. 
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Figura 17. Composición elemental de la superficie Z0. A-Microscopía 
Electrónica de Barrido obtenida por electrones retrodispersados, B- Espectro 

EDS y C- Composición elemental obtenida por EDS. 

 

Figura 18. Mapeo químico de la superficie Z0. 

4.3.1. Morfología y topografía 

En la Figura 19 se muestran las micrografías de FESEM a diferentes 

magnificaciones para cada uno de los recubrimientos obtenidos. Como se 

observa, el método de inmersión permite la obtención de recubrimientos que se 

distribuyen sobre toda la superficie de las muestras, mostrándose un cambio 
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significativo en la morfología de estas al compararlas con la superficie Z0 (véase 

Figura 16). 

Como puede apreciarse en la Figura 19, la concentración de iones Zn2+ en la 

solución para la síntesis de los recubrimientos provoca variaciones en la 

morfología de las superficies obtenidas. Para las superficies obtenidas por 

inmersión en soluciones con bajos contenidos de zinc (Z1 y Z2), los 

recubrimientos obtenidos forman ramificaciones abultadas. Esta morfología 

cambia a estructuras en forma de placas o rosetas hexagonales que se apilan 

unas sobre otras, para los recubrimientos sintetizados a partir de soluciones con 

mayores contenidos de zinc (Z3 y Z4). Para todos los casos, la superficie se 

caracteriza por la formación de estructuras muy porosas, con diferentes 

morfologías y que presentan diferentes tamaños y distribución a lo largo de la 

superficie recubierta. 

La porosidad de estas superficies podría beneficiar la adhesión de las células 

debido a que, como se reporta en la literatura, las células tienden a adherirse y 

proliferar de forma más fácil sobre superficies porosas que funcionen como 

andamios que dan forma a la matriz extracelular[2]. Lo anterior significa que la 

rugosidad superficial presenta gran influencia en la oseointegración de los 

implantes y prótesis fabricados de Ti6Al4V para aplicaciones en contacto con el 

tejido óseo. Por esto, la rugosidad superficial ha sido motivo de estudio para 

múltiples investigadores, los cuales intentan mejorar el éxito clínico de este tipo 

de dispositivos a largo plazo. Varias de estas investigaciones evidencian que 

cuando se obtienen superficies moderadamente rugosas, se produce una mejor 

oseointegración, al comprarse con otras superficies lisas o incluso con superficies 

de muy alta rugosidad[2, 9, 14, 37, 40]. 

Al medir la rugosidad de las superficies recubiertas, puede observarse una 

disminución en el valor de Ra con respecto a la superficie sin zinc Z0 (véase 

Figura 20), excepto para la superficie Z3, para la que se obtuvo un valor de 

rugosidad media de 1.04 ± 0.12 µm, presentando un ligero aumento de este 

parámetro. 
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Figura 19. Micrografías obtenidas por FESEM de las superficies Z1, Z2, Z3 y 
Z4, de arriba hacia abajo, a diferentes magnificaciones (x5k a la izquierda y 

x25k a la derecha). 

Z1 Z1 

Z2 Z2 

Z3 Z3 

Z4 Z4 



 

43 

La menor rugosidad media se obtuvo para la superficie Z2 con un valor de Ra de 

0.69 ± 0.09 µm. Como puede apreciarse en la Figura 20, al comparar la rugosidad 

de las superficies recubiertas con la superficie de control Z0, solo se encontraron 

diferencias estadísticamente significativas para la superficie Z2. La mencionada 

superficie Z2, a su vez, presenta diferencias estadísticamente significativas con 

las superficies Z3 y Z4. Puede observarse, además, que no hay una relación 

directa entre la cantidad de zinc presentes en los recubrimientos y la rugosidad 

de los mismos. 

 

Figura 20. Rugosidad superficial media (Ra) de cada una de las superficies 
recubiertas. **** diferencia estadísticamente significativa. 

La rugosidad en la escala micrométrica es uno de los parámetros que mayor 

influencia presenta sobre la oseointegración de implantes y prótesis de titanio. 

Algunos estudios demuestran que los valores de rugosidad moderados (1.0 ± 0.2 

µm) son los óptimos para que se desarrollen adecuadamente los procesos de 

adhesión y proliferación celular. Tomando en consideración esto, los valores de 

rugosidad obtenidos en las superficies recubiertas analizadas no deben afectar 

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

colaboradores en el 2016[40]. 
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4.3.2. Composición elemental  

Las Figuras 21 a la 28 muestran la composición química obtenida mediante EDS 

para cada superficie recubierta, así como el mapeo químico correspondiente a 

estas. El análisis semicuantitativo obtenido por EDS muestra los picos 

fundamentales correspondientes a la aleación Ti6Al4V y la presencia de oxígeno 

y zinc como se puede apreciarse en Figura 21, Figura 23, Figura 25 y Figura 27, 

donde se muestra la composición química elemental de cada superficie 

recubierta y en la Figura 22, Figura 24, Figura 26 y Figura 28, donde se muestra 

el mapeo químico de estas superficie, evidenciándose que en ninguna de las 

superficies recubiertas se observó presencia de sodio. Además, se realizó un 

microanálisis elemental puntual sobre las estructuras ramificadas descritas 

anteriormente, observándose un elevado contenido de zinc y oxígeno (Figura 29). 

 

Figura 21. Composición elemental de la superficie Z1. A- Composición 
elemental obtenida por EDS, B- Microscopía Electrónica de Barrido obtenida 

por electrones retrodispersados y C- Espectro EDS. 
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Figura 22. Mapeo químico de la superficie Z1. 

 

Figura 23. Composición elemental de la superficie Z2. A- Composición 
elemental obtenida por EDS, B- Microscopía Electrónica de Barrido obtenida 

por electrones retrodispersados y C- Espectro EDS. 
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Figura 24. Mapeo químico de la superficie Z2. 

 

Figura 25. Composición elemental de la superficie Z3. A- Composición 
elemental obtenida por EDS, B- Microscopía Electrónica de Barrido obtenida 

por electrones retrodispersados y C- Espectro EDS. 
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Figura 26. Mapeo químico de la superficie Z3. 

 

Figura 27. Composición elemental de la superficie Z4. A- Composición 
elemental obtenida por EDS, B- Microscopía Electrónica de Barrido obtenida 

por electrones retrodispersados y C- Espectro EDS. 
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Figura 28. Mapeo químico de la superficie Z4. 

 

Figura 29. Composición elemental de placa con morfología hexagonal formada 
en la superficie Z3. A- Composición elemental puntual obtenida por EDS, B- 

Microscopía Electrónica de Barrido obtenida por electrones retrodispersados y 
C- Espectro EDS puntual. 

El elevado contenido de zinc y oxígeno de las estructuras formadas en las 

superficies recubiertas podría indicar que el recubrimiento obtenido está formado 

por ZnO, el cual es un candidato prometedor como agente antibactericida. 

Además, el ZnO presenta alta durabilidad, baja toxicidad y alta estabilidad, a la 

vez que mejora la viabilidad celular y facilita la diferenciación en una línea 

osteoblástica[8]. 
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4.3.3. Mojabilidad 

La caracterización del ángulo de contacto con PBS ha sido empleado como un 

método simple para analizar la hidrofobicidad de las superficies. Los resultados 

de las mediciones de los ángulos de contacto de las superficies recubiertas y la 

superficie de control (Figura 30). En todos los casos las superficies pueden ser 

incluidas en la categoría de superficies hidrofílicas, al presentar ángulos de 

contacto inferiores a los 90°. Sin embargo, todas exhibieron un comportamiento 

con tendencia hidrofóbica (ángulos menores a 90° pero mayores a 60°) como es 

característico de las superficies de óxido de zinc. 

 

Figura 30. Ángulo de contacto de las superficies recubiertas. 

El menor valor de ángulo de contacto se presentó para la superficie Z1 y el mayor 

para la superficie Z4 con valores de 64.59 ° y 79.41 ° respectivamente. Estos 

resultados son similares a los obtenidos por Trino, L.D. y colaboradores para 

superficies recubiertas con capas delgadas de ZnO donde se obtuvo ángulos de 

contacto de 81°[20]. 

Se ha reportado la marcada influencia de la hidrofilicidad en la interacción de la 

superficie con las células[4]. Las superficies hidrofílicas facilitan la interacción con 
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los fluidos biológicos por lo que las proteínas y células pueden adherirse con 

mayor facilidad a la superficie de los dispositivos una vez implantados. Por otro 

lado, las superficies hidrofóbicas pueden mejorar la eficiencia bactericida de las 

superficies[20]. 

Teniendo en cuenta el planteamiento anterior, los valores de mojabilidad 

obtenidos podrían considerarse adecuados, tomando en consideración la doble 

funcionalidad esperada de los recubrimientos obtenidos, los cuales deben facilitar 

los procesos de adhesión y proliferación celular y a su vez, prevenir la 

contaminación bacteriana de la superficie.   

4.3.4. Cantidad de Zn2+ liberado al medio fisiológico 

La cantidad de iones Zn2+ que se liberen del recubrimiento al medio fisiológico, 

una vez que se coloque el dispositivo influye significativamente en la 

mineralización de tejido óseo que se forme como consecuencia del proceso de 

oseointegración. Por otro lado, el Zn2+ liberado garantiza las propiedades 

antibacterianas y con este, minimiza las causas de fracaso de la implantación. 

Por lo anterior, este parámetro debe monitorearse cuidadosamente cuando se 

desarrollan técnicas de fabricación de recubrimientos para este tipo de 

dispositivos. En diferentes estudios se reportan las cantidades de este ion que se 

liberan al medio fisiológico, sin embargo, no existe un consenso en la comunidad 

científica alrededor de la cantidad óptima permisible a liberarse para evitar la 

toxicidad celular[22].  

En la Figura 31 se muestran las curvas de liberación de Zn2+, generadas por cada 

una de las superficies recubiertas a 7 días de observación. Como puede 

observarse, todos los perfiles acumulativos exhiben un comportamiento similar 

en cuanto a la tendencia de liberación. Al aumentar el tiempo de exposición a la 

solución PBS, se observa un incremento en la cantidad de Zn2+ liberado y este 

parámetro muestra una relación directa con la concentración de zinc de la 

solución empleada para la obtención de los recubrimientos. 
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Al transcurrir los 7 días de exposición se alcanzaron acumulados de iones Zn2+ 

en el medio fisiológico inferiores a los 0.4 µg/mL (0.4 ppm). Estos valores no 

deberían provocar toxicidad celular, aunque no existe un consenso en la 

comunidad científica respecto a la cantidad de zinc ideal a liberarse al medio 

fisiológico. Song y colaboradores informaron un valor de 10 ppm de 

concentración inhibitoria media máxima de iones Zn2+ [61]. Por otra parte, Ito y 

colaboradores demostraron que 3 ppm de Zn2+ no era citotóxico en un estudio in 

vitro realizado[93]. Sin embargo, otros estudios confirmaron que la concentración 

más alta de iones Zn2+ sin toxicidad celular fue de 2 ppm[94]. 

 

Figura 31. Perfil de liberación de Zn2+ en 50mL de PBS1x. 

4.3.5. Bioactividad 

La bioactividad de los recubrimientos obtenidos se determinó evaluando su 

habilidad para inducir la precipitación de hidroxiapatita al sumergir el material en 

un SBF por 28 días. Las superficies recubiertas se compararon con la superficie 

Z0. Posterior al tiempo de inmersión de las muestras en el SBF, estas fueron 

extraídas y observadas por FESEM y su composición química fue evaluada por 

EDS (Figura 32). 
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Figura 32. Morfología y composición química obtenida por EDS de las 
superficies recubiertas después de la inmersión en SBF por 28 días. 
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Estudiar la capacidad de precipitación de apatitas óseas en SBF es una forma 

eficiente para determinar la bioactividad in vitro de los biomateriales. En general, 

se acepta que los ensayos en SBF pueden ser útiles para evaluar la capacidad 

que tiene el material que se estudia de facilitar la composición mineral del hueso 

humano. 

Como puede observarse en la Figura 32, se formó en todas las superficies una 

capa donde se evidencia la precipitación de estructuras con morfologías típicas 

de la hidroxiapatita, principalmente en las superficies recubiertas con las mayores 

concentraciones de zinc (Z3 y Z4)[95]. La presencia de compuestos de Ca-P se 

comprobó mediante EDS. En la Figura 32, en todos los casos, se evidencia la 

presencia de Ca y P, lo que constituye un indicio de la bioactividad de los 

recubrimientos obtenidos, como lo indica la norma ISO 23317. Estos resultados 

indican la capacidad de los recubrimientos obtenidos para inducir la nucleación y 

crecimiento de HA en la superficie de la aleación Ti6Al4V, y por consiguiente, de 

facilitar la formación de hueso nuevo. 

4.3.6. Viabilidad celular 

La viabilidad celular, cuando las células se encuentran expuestas a agentes 

externos, puede interpretarse mediante un estudio de la citotoxicidad que causa 

el material extraño a las células. 

Para la realización del estudio de viabilidad celular se emplearon células del tipo 

Fibroblastos Gingivales Primarios (Primary Gingival Fibroblast, HGF-ATCC® 

PCS-201-018TM). Los fibroblastos produjeron altas cantidades de formazán 

violeta luego de la incubación en contacto directo con las superficies estudiadas 

durante 48 h. 

Como se observa en la Figura 33, las superficies recubiertas mostraron 

porcentajes de viabilidad celular superiores al 75% en todos los casos. Puede 

observarse como al aumentar la concentración de zinc en la solución precursora 

de cada recubrimiento, disminuye la viabilidad celular, obteniéndose el menor 

valor (79.44%) para la superficie Z4. 
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Por otro lado, al analizar los resultados de la liberación de iones Zn2+ al medio 

fisiológico (Figura 31) y compararla con los resultados de la viabilidad celular 

(Figura 33), se puede observar una relación inversa entre la cantidad de zinc 

liberado al medio y el porcentaje de viabilidad celular. Lo anterior es un indicio de 

la toxicidad celular que puede causar los iones Zn2+ liberados al medio fisiológico. 

 

Figura 33. Viabilidad celular de fibroblastos gingivales evaluada por el método 
de reducción del MTT (CP-Control Positivo, CN-Control Negativo). 

4.3.7. Actividad antibacteriana 

La actividad antibacteriana de los recubrimientos obtenidos se evaluó mediante 

difusión en agar para determinar su habilidad de inhibir el crecimiento bacteriano. 

Luego de 24 h de incubación de las muestras en las placas con agar y las 

bacterias E. coli y S. aureus, se determinó la zona de inhibición inducida por cada 

superficie, señalada en la Figura 34. 

Los recubrimientos sintetizados muestran actividad antibacteriana en presencia 

de las dos bacterias estudiadas. El tamaño de las zonas de inhibición generadas 

por cada recubrimiento se muestra en la Tabla 3. Como puede observarse, existe 
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una relación directa entre la concentración de zinc empleada para la síntesis de 

los recubrimientos base zinc y el tamaño de la zona de inhibición. Las superficies 

recubiertas obtenidas a partir de una solución con mayor concentración de zinc 

muestran un halo de inhibición de mayor diámetro, lo cual está relacionado con 

la cantidad de iones Zn2+ liberados al medio fisiológico por cada uno de los 

recubrimientos estudiados (véase Figura 31). 

 

Figura 34. Zona de Inhibición inducida por cada superficie. 

Además, puede observarse, en todos los casos que el tamaño de la zona de 

inhibición es mayor cuando las superficies se encuentran en contacto con 

bacterias S. aureus. Lo anterior indica una mayor sensibilidad de este tipo de 

microorganismos, al compararlos con bacterias E. coli, ante la presencia de los 

iones zinc liberados por los recubrimientos obtenidos. 
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Tabla 3. Tamaño de la zona de inhibición (mm) inducida por cada superficie. 

Superficie E. coli S. aureus 

Z0 0.00 ± 0.00 0.00 ± 0.00 

Z1 1.51 ± 0.14 1.99 ± 0.20 

Z2 2.05 ± 0.10 2.45 ± 0.17 

Z3 2.42 ± 0.31 2.88 ± 0.14 

Z4 2.59 ± 0.16 3.87 ± 0.23 

La acción bactericida de los iones zinc liberados al medio fisiológico, podría 

relacionarse con la interacción de estos iones con la membrana celular de los 

microrganismos y su posterior penetración en las células bacterianas. Además, 

la desorganización de la membrana por sustancias extrañas o no deseadas 

puede provocar la pérdida de la integridad de la membrana, lo que conduce al 

mal funcionamiento de la barrera de permeabilidad y provocar la muerte de la 

célula[96]. Por otra lado, el ZnO genera especies de oxígeno reactivas, 

particularmente H2O2, que causan oxidación en la matriz extracelular de la 

membrana bacteriana, provocando la muerte de estos microorganismos[1, 27]. 

Al comparar los resultados de liberación de zinc al medio (Figura 31), viabilidad 

celular (Figura 33) y actividad antibacteriana (Figura 34), se observa que un 

mayor porcentaje de liberación de zinc al medio fisiológico, induce una mayor 

respuesta antibacteriana, pero a su vez disminuye la viabilidad celular (Tabla 4). 

Lo anterior evidencia la necesidad de enfatizar en la cantidad de zinc que debe 

incluirse en un biomaterial para garantizar su actividad antibacteriana y reducir 

en medida de lo posible la citotoxicidad. 

Tabla 4. Cantidad de Zn2+ liberado, viabilidad celular y tamaño de la zona de 
inhibición para cada superficie evaluada. 

Superficie 
Zn2+ liberado 

en 24h 
[µg/mL] 

Viabilidad 
celular a 48h 

[%] 

Zona de Inhibición a 24h 
[mm] 

E. coli S. aureus 

Z0 0.000 96.48 0.00  0.00  

Z1 0.107 95.09 1.51  1.99  

Z2 0.126 93.01 2.05  2.45  

Z3 0.110 87.61 2.42  2.88  

Z4 0.144 79.44 2.59  3.87  
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Se ha demostrado que el zinc, en concentraciones muy altas, inicia la toxicidad 

celular mediante la creación de especies de oxígeno reactivas y la interrupción 

del metabolismo celular[27]. Los resultados anteriores demuestran que mediante 

tratamientos químicos sucesivos es posible obtener recubrimientos bioactivos 

base zinc para la aleación Ti6Al4V, capaces de liberar iones zinc al medio 

fisiológico, que inhiben el crecimiento bacteriano y, dependiendo de la cantidad 

de zinc liberada, no causan toxicidad celular significativa. 
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Capítulo 5  

CONCLUSIONES Y RECOMENDACIONES 

5.1. Conclusiones 

De los resultados obtenidos se concluye lo siguiente: 

1. La combinación de grabado ácido y oxidación en una mezcla de peróxido 

de hidrógeno y ácido sulfúrico genera en la superficie de la aleación Ti6Al4V una 

capa de TiO2 porosa, caracterizada por la formación de cavidades micrométricas 

irregulares. 

2. Mediante inmersión en soluciones preparadas con diferentes 

concentraciones de zinc, se pueden obtener recubrimientos capaces de liberar 

iones Zn2+ al medio fisiológico. 

3. La morfología de la superficie modificada libre de zinc (Z0) cambia 

significativamente con la formación del recubrimiento (superficies Z1, Z2, Z3 y 

Z4), obteniéndose estructuras porosas que aumentan su tamaño con el 

incremento de la concentración de Zn2+ empleada para preparar la solución 

precursora.  

4. Las estructuras porosas formadas en los recubrimientos presentan altos 

contenidos de zinc y oxígeno. 

5. Los recubrimientos obtenidos no presentan cambios significativos en su 

rugosidad media al compararse con la superficie Z0, sin embargo, sí presentan 

cambios significativos de este parámetro al compararlos entre ellos. 
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6. Las superficies recubiertas presentan tendencias a la hidrofobicidad, con 

ángulos de contacto superiores a los 60° en todos los casos. 

7. La cantidad de zinc liberada al medio fisiológico se relaciona directamente 

con la concentración de zinc empleada en las soluciones precursoras, con una 

liberación máxima de 0.35 µg/mL en los primeros 7 días para la superficie Z4. 

8. Los recubrimientos obtenidos por el método de inmersión tienen la 

habilidad de inducir la nucleación y crecimiento de hidroxiapatita en la superficie 

de la aleación Ti6Al4V. 

9. La citotoxicidad de los recubrimientos obtenidos aumenta con el 

incremento de la cantidad de zinc liberada al medio fisiológico. 

10. Las cantidades de zinc liberadas al medio por los recubrimientos obtenidos 

exhiben actividad antibacteriana en presencia de E. coli y S. aureus. 

Por medio de tratamientos químicos sucesivos es posible obtener recubrimientos 

bioactivos base zinc para la aleación Ti6Al4V, capaces de liberar iones zinc, 

inhibir el crecimiento bacteriano y permitir valores de viabilidad celular superiores 

al 79%. 

5.2. Recomendaciones 

1. Evaluar las propiedades mecánicas de los recubrimientos obtenidos para 

determinar una posible aplicación para estos. 

2. Evaluar la adherencia al sustrato de los recubrimientos obtenidos 

mediante pruebas de rayado. 

3. Estudiar la citotoxicidad celular causada por los recubrimientos 

sintetizados empleando una línea celular que diferencie en osteoblastos. 

4. Realizar estudios de implantación in vivo para evaluar la oseointegración 

de los recubrimientos obtenidos. 
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