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Capitulo 1: Introduccién

1.1 Osteointegracion en la implantologia dental: perspectiva histérica

La osseointegracion fue descrita por el grupo del prof. Branemark (Branemark
P.I. et al, 1977). El introdujo este termino especifico osseointegracion en lugar de
osteointegracion. El termino fue primero utilizado por Albrektsson (Albrektsson T. et
al, 1981) como directo contacto (al microscopio optico) entre tejido vivo y el implante.
También se define como el directo anclaje de un implante por la formacién de tejido
0seo alrededor del implante sin el crecimiento de tejido fibrotico en la interfase hueso-
implante. Desde la definiciones histologicas tienen defectos, principalmente porque
tienen una limitada aplicacion clinica, otra definicidon mas bioquimicamente orientada
de osteointegracion ha sido sugerida: Un proceso por lo cual clinicamente una
asintomatico fijacion rigida de materiales aloplasticos se alcanza, y se mantiene en el

hueso durente la carga funcional. (Zarb G. Y Albrektsson T, 1991).

Segin la definicion de Branemark, la osseointegracion se basa en una
coexistencia estructural y funcional continua; asi como de forma simbidtica, entre un
material alopléstico y los tejidos vivos. La osseointegracion no es un fenémeno aislado
si no dependiente de otros procesos como la osteoinduccion y la osteoconduccion de los

cuales hablaremos ampliamente después.

Por otra parte Schroeder hablé de anquilosis funcional de la interfase implante
hueso que se forma durante el periodo de cicatrizacion desde cuando se coloca la

fijacion y durante el periodo post-integracion (Schroeder A. et al, 1976).

Mas recientemente han sido descritos tres tipos diferentes de anclaje de los
implantes osteointegrados al tejido:

a) La fibrooseointegracion, que es el deposito de tejido fibroso pobremente

diferenciado entre el hueso y la superficie del implante. Esta reaccion se da a

menudo como consecuencia de la preparacion traumatica del hueso, debido
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al sobrecalientamento por el fresado. Un estudio a largo plazo demuestra que
la tasa de éxito a los 10 afios es del 50% (Smithloff, 1982).

b) La integracion por medio de un ligamento organizado alrededor del
implante, de modo similar a la interfase natural entre diente y hueso. Este
tipo solo se habia evidenciado experimentalmente en animales (Buser y cols.,
1990), aunque recientemente se ha mostrado en humanos que es posible la
formacion de un ligamento periodontal alrededor del implante cuando éste se
inserta cerca de una raiz retenida. Se observo la formacion de nuevo cemento
depositado sobre la superficie del implante se evidencio el fenomeno de
osteointegracion (Warrer y cols., 1993).

c) La osteointegracion, definida ha como la aposicion directa de hueso en la
superficie del implante (Branemark y cols., 1977). Este tipo de anclaje del
implante es hoy dia la unica aceptada y relacionada con el exito clinico en el

largo plazo.

La osseointegracion revoluciond y continua a revolucionar la odontologia clinica
restauradora desde los 80, asi como otras disciplinas médicas. Desde entonces, La
aplicacion de implantes orales osteointegrados ha abierto un nuevo y importante campo
de la investigacion en la ciencia odontologicas, enfocandose los estudios tanto a la
busqueda de materiales adecuados para tal fin, la modificacion de la superficie
implantar, como a profundizar en el conocimiento de las celulas del hueso que se

pondran en intimo contacto con el implante.

Histéricamente, los implantes de titanio se colocaron en primer lugar para
restaurar a los pacientes totalmente edéntulos, situacion que todavia representa la mayor
aplicacion de los mismos en la practica odontoldgica. Se ha de tener en cuenta que una
mandibula edéntula suele ser una mandibula con una gran reabsorcion 6sea y por lo
tanto, con un volumen de tejido que, debido a su escasez, dificulta la retencion de las
proétesis removibles tradicionales, la cual estd basada en la interaccidon mecanica entre la

protesis y los tejidos blandos que recubren la mandibula.

Posteriormente, los implantes dentales se han empleado para la restauracién de
edéntulos parciales, ya sean pacientes con falta de piezas individuales o de varias piezas

dentales. el uso de implantes dentales puede llevarse a cabo en regiones complicadas,
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siempre que las condiciones anatdmicas y clinicas lo permitan, como son la zona del
hueso pterigoideo y la tuberosidad del maxilar, asi como el hueso zigomatico (Balshi

T.J. etal, 1999; Venturelli A, 1996, Weischer T. et al, 1997).

La sustitucion de las piezas dentales con implantes osteointegrados ha permitido
que los pacientes total o parcialmente edéntulos mejoren de manera significativa la
capacidad para la masticacion, el habla, la estética; y por lo tanto, la aceptacion desde
un punto de vista psicologico del tratamiento. El paciente con protesis
implantosoportadas adecuadamente osteointegradas se siente mas seguro en su actividad

cotidiana y ve menos deteriorada su imagen estética.

Misch resumi6 en 12 puntos estas mejoras (Mish C.E, 1995).
. Mantenimiento del hueso.
. Dientes con buena posicion.
. Mantenimiento de las dimensiones verticales.

. Buena oclusion.

1

2

3

4

5. Cargas oclusales directas.
6. Mayores porcentajes de éxito.

7. Aumento de la fuerza oclusal.

8. Mejor funcidon masticatoria.

9. Mayor estabilidad y retencion.

10. Mejor fonética.

11. Mejor percepcion de la posicion de los dientes y de las fuerzas ejercidas por

ellos.

12. Gran mejora de la satisfaccion psicologica.

El requisito indispensable para un buen resultado clinico en la terapia con
implantes es que se establezca un contacto directo entre hueso y la superficie del

implante, esto es que se produzca la osteointegracion.

Es necesario el conocimiento amplio de las propiedades fisicoquimicas y
topograficas de la superficie del material, permitiendo a su vez el desarrollo de nuevos

disefios y procesos tecnoldgicos encaminados a la optimizacion de la respuesta tisular

(Jones F.H, 2001).
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1.2 Los implantes dentales enddseos

El implante dental es un material aloplastico, aplicado quirargicamente sobre un
reborde d6seo residual con el objetivo de servir como base o cimiento del dispositivo
protésico, se pueden clasificar en funcién de su forma y/o de su posicion. Asi, segun el
criterio de su posicion, se pueden dividir en tres subtipos: implantes subperidstios (sobre
el hueso), implantes transéseos (a través del hueso) e implantes endodseos (dentro del
hueso). Existe un cuarto tipo constituido por los implantes yuxtadseos (al lado del
hueso). Este tipo de implante, a pesar de que fue el primer tipo desarrollado, no es
empleado habitualmente por los odontélogos debido al colapso vascular que provoca en

el hueso, pudiéndose considerar un implante en proceso de investigacion.

Los implantes subperidstios son estructuras moldeadas y hechas a medida que se
alojan por debajo del mucoperiostio; y los implantes transoseos, que s6lo se pueden
colocar en la parte frontal de la mandibula inferior, atraviesan por completo el
mucoperiostio y el hueso mandibular. Ambos tipos de implantes han obtenido

porcentajes de éxito desigual y, de hecho, ya no se emplean en la practica clinica.

Los implantes dentales endooseos se pueden clasificar, de acuerdo con su
disefio, como implantes de espiga, de aguja, de lamina, de disco y de raiz; y estos
ultimos tienen a su vez multiples tipos como son los implantes roscados, cilindricos,
perforados, troncoconicos o varias combinaciones de estas formas. Entre todos ellos, los
mas empleados en la actualidad son los implantes de raiz del tipo roscado y del tipo
cilindrico, ambos sin perforaciones, ya que para los implantes perforados se ha

determinado una peor respuesta (Esposito M. et al, 1998).

Se ha demostrado que se obtienen mejores resultados en la osteointegracion de
los implantes roscados que en la de los cilindricos (Predecki P. et al, 1972; Carlsson L.
et al, 1986). No en vano, el desarrollo de la aplicacion de la osteointegracion en la
odontologia clinica se ha llevado a cabo con implantes dentales de Ti c.p. de tipo
roscado. EIl material mas ampliamente empleado para la fabricacion de los implantes
dentales endoodseos es el Ti c.p., debido a su excelente biocompatibilidad, asi como por

sus adecuadas propiedades mecéanicas. La alta biocompatibilidad es principalmente
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debida a su alta resistencia a la corrosion en el medio fisioldgico y queda reflejada a

través de su capacidad para la osteointegracion.

Las superficies de los implantes dentales representan un aspecto de relevancia en
el disefo ya que la ingenieria aplicada a las mismas influye de forma significativa en la
respuesta de los tejidos circundantes, incluyendo la osteointegracion del Ti c.p., tanto a
corto como a largo plazo. Las estrategias mas utilizadas para mejorar la respuesta tisular
consisten en el aumento de la rugosidad (variacion de la topografia) o en la aplicacion

de recubrimientos bioactivos (cambio en las propiedades fisicoquimicas).

1.3 Factores que afectan a la osteointegracion.

Son seis los factores esenciales, ampliamente aceptados, para conseguir una
buena osteointegracion. Fueron propuestos por Albrektsson y col. en 1981 y constituyen

la base de la buena practica clinica e ingenieril en la implantologia dental:

1. El material del implante.

2. La calidad superficial del implante.

3. El disefio macroscopico y dimensional del implante.
4. El estado del hueso receptor.

5. La técnica quirurgica.

6. Las condiciones de carga del implante.

Los tres ultimos, estado del hueso receptor, técnica quirurgica y condiciones de
carga del implante, son factores propios del control del clinico. Mientras que el disefio,
el material y la calidad superficial del implante dental son factores en los que el
investigador y el fabricante tienen una influencia significativa.

En el desarrollo del implante es fundamental la colaboracion entre las figuras
profesionales implicadas: el investigador y el cirujano oral, el cirujano maxilo-facial, sin

olvidar el role de relevancia de los fabricantes.

1.4 El material del implante
Un biomaterial es un material no vivo utilizado en un aparato médico y

concebido para interactuar con sistemas biologicos (Williams D.F, 1987). Asi pues, el

material con el que se fabrique el implante dental es un biomaterial. No obstante, el
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biomaterial elegido para su fabricacion debera satisfacer las diferentes propiedades
requeridas para su buen comportamiento a corto y largo plazo, tales como la
biocompatibilidad, la resistencia mecdnica, la resistencia a la degradacion, la

conformabilidad, la disponibilidad.

En cualquier caso, el concepto mds importante es que el material debe ser
biocompatible. Esto significa que la presencia del biomaterial dentro de los tejidos
bioldgicos provoca respuestas bioquimicas que no son perjudiciales ni para dichos
tejidos ni para el buen desempeiio de las funciones sustitutorias o de reparacion del
biomaterial. De hecho, la biocomptabilidad se define como la capacidad de un material
de ser utilizado en una aplicacion especifica con una respuesta adecuada del tejido

receptor (Williams D.F, 1987).

La respuesta que el biomaterial provoca en el tejido, dando por supuesta su
biocompatibilidad, puede tener diferente caracter. Atendiendo a ello se puede definir un
material bioinerte como un material que no es toxico y que no es bioldégicamente activo;
mientras que un material bioactivo es un material que no es téxico y que si es

bioldgicamente activo (Williams D.F, 1987).

El material bioinerte durante su vida en servicio no cede ninguna substancia en

cantidades perjudiciales, por lo que no provoca reacciones adversas en el tejido.

El Ti c.p. es generalmente aceptado como un material bioinerte aunque la

comparacion entre los efectos locales y sistémicos de los implantes metalicos y
ceramicos en la integracion con el tejido 6seo han demonstrdo que no existe material
completamente bioinerte y, las leves reacciones que provoca en el medio bioldgico y sus
adecuadas propiedades mecanicas, son los factores determinantes para que sea el
material por excelencia en la seleccion para la fabricacion de los implantes dentales.
A este respecto, cabe decir que su magnifica respuesta en el tejido a corto y a largo
plazo es debida a las propiedades especificas de su superficie y, es por ello, que los
avances mas significativos en la mejora de dicha respuesta se estdn consiguiendo
controlando las distintas propiedades asociadas a la calidad superficial.

Lemons (1990) dividi6 los materiales sintéticos para implantes dentales en tres

tipos basicos; metales y aleaciones, ceramica y carbon, y polimeros. Los materiales de
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eleccion para los implantes dentales son el titanio y la aleacion titanio-aluminio-

vanadio.

El titanio comercialmente puro interacciona previsiblemente con el medio. Es
oxidato en contacto con el aire o fluidos del tejido, minimizando asi la corrosion. Es un
metal de baja densidad, lo que le proporciona una buena relacion resistencia-peso, y
puede formar aleacion exitosamente con el aluminio (6%) y con el vanadio (4%).

El aluminio aumenta la resistencia y disminuye el peso del material y el vanadio actua

como un quelante del aluminio, probablemente previniendo la corrosion.

Las superficies de titanio comercialmente puro o de aleacion de titanio forman y
mantienen una capa de oxido sin aparente corrosion bajo condiciones fisiologica. Esta
capa, relativamente gruesa, determina por si misma la interaccion implante-tejido

(Meffert y cols., 1987).

El material bioactivo causa reacciones tisulares favorables, lo que lleva al
establecimiento de enlaces quimicos directos con los tejidos circundantes.
En el pasado hubo dos diferentes tendencias mas importantes en cuanto a la eleccion del
biomaterial para la fabricacion del implante dental: el Ti c.p. (bioinerte,
osteointegracion) y este mismo metal recubierto con una capa de hidroxiapatita

(bioactivo, biointegracion).

El uso de implantes cubiertos de hidroxiapatita o fosfato tricalcico ha sido
ampliamente descrito para demostrar que existe un anclaje precoz entre la superficie de
¢éstos y la del hueso, aproximadamente en un mes tras la insercion, y también para
evidenciar que la anatomia del tejido blando alrededor del implante es normal, es decir
que hay ausencia de migracion apical del epitelio de union y ausencia de inflamacion.

En estudios histologicos en perros, a los diez meses de la insercion del implante
se muestra una capa de hueso denso lamelar formado sobre la cubierta de hidroxiapatita,
alrededor del 90% de la superficie del implante. Los autores informan, en base a
experiencias anteriores, que los implantes no cubiertos muestran un porcentaje mucho
menor de superficie estrechamente unida al hueso (Kent y cols., 1990).

Algunos implantes utilizaban en pasado una subestructura de titanio o de

aleacion de titanio cubierta por una fina capa de ceramica de fosfato calcico,
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hidroxiapatita, o de un plasma rociado del mismo material. Las cubiertas de fosfato
tricalcico o hidroxiapatita proporcionavan una superficie bioactiva, promoviendo el
crecimiento 0seo e induciendo una union directa entre el implante y los tejidos duros.

Este fenomeno ha sido llamado “biointegracion”.

El uso de esta clase de material se basa en la premisa que una superficie mas
similar a la hydroxiapatita actia como un andamio para conseguir la respuesta Osea
(osseointegracion) y de este modo minimiza el periodo de cicatrizacion a largo plazo

requerido para los implantes sin recubrimiento.

Existen hoy dia cuatro grupos diferentes de biomateriales utilizados en ciencias
biomédicas:
a) los metales y las aleaciones metélicas, que representan el grupo mas usado
comercialmente;
b) los cerdmicos, también con amplia aplicacion;
c) los polimeros sintéticos, representados por los derivados de los compuestos de
poliuretano, politetrafluoroetilenos, polimetilmetacrilatos;

d) los materiales naturales.

Los polimeros sintéticos han sido completamente descartados por parte de los
fabricantes de sistemas de implante dentario y los ultimos por ser utilizados en caso de
injerto tisular.

Hasta hoy, en el grupo de los metales y aleaciones metalicas, el titanio comercialmente
puro (CP) y la aleaciéon de titanio-aluminio-vanadio (Ti6Al4V) constituyen los
elementos con mejor base de investigacion cientifica, para la utilizaciéon en

implantologia.

1.5 El titanio en la implantologia dental

El uso generalizado del titanio para la fabricacion de los implantes dentales es
debido a que cumple de forma adecuada, y diferenciada con respecto al resto de
biomateriales, con todos los requerimientos que un biomaterial debe cubrir en la
implantologia dental [BRB98a]: biocompatibilidad, osteointegracion, biofuncionalidad
(adecuadas propiedades mecanicas), resistencia a la corrosion, procesabilidad y

disponibilidad.
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El elemento quimico titanio con numero atomico 22 en la tabla periodica de los
elementos, presenta alta resistencia a la traccion comun a los metales; bajo peso
especifico, elevado punto de fusion, modulo de elasticidad compatible con tejidos
organicos calcificados, y su principal propiedad, excelente resistencia a la corrosion en
medio organico, debido a la estabilidad quimica de la capa de oxido formada en la
superficie, inmediatamente después del a exposicion del metal puro al medio externo.
Su modulo de elasticidad es una caracteristica importante como material en
implantologia ya que se aproxima al del hueso compacto, lo que permite un desempefio
mecanico mecanico (deformacion) similar al del conjunto formado por la pieza metalica
y por el tejido calcificado cuando es sometido a las fuerzas fisiologicas de la

masticacion.

La mayor parte de los sistemas de implantes comercializados actualmente utiliza
titanio CP como biomaterial. En Estados Unidos la historia del uso del titanio como
material empezo6 hace 60 afos mas o menos (Okabe T, Hero H 1995). In 1940, Bothe et
al. implantaron titanio en animales de laboratorio y tambien otros materiales metalicos
que fueron utilizados para aplicaciones quirrgicas. Ellos reportaron que el titanio
estaba bien tolerado, aparentemente por su excelente resistencia a la corrosion; estas
conclusiones fueron confirmadas sucesivamente en fluidos bioldgicos por Clarke y
Hickman (1953), Beder y Ploger (1959) describen el uso de titanio para implantes
intraorales en perros. Linkow (1990) fue pionero en desarrollar implantes de titanio de

malla subperiosticos que fueron introducidos en EE.UU. en los primeros afios "70.

Aunque en la literatura el titanio (CP) se cita como metal puro, puede
clasificarse con diferentes grados, grados establecidos por la American Society for
Testing and Materials (ASTM), las especificaciones F67 estan relacionadas con el
titanio comercialmente puro (ASTM F67-00, 2002) determinan cuatro grados de Ti c.p.
para su aplicacion médica. Los distintos grados se clasifican en funcién de la cantidad
de elementos intersticiales minoritarios que contiene la aleacion de Ti c.p. en cuestion
(Tabla 1.1). De esta manera, a medida que aumenta el grado (desde el I hasta el IV)
aumenta la cantidad de elementos intersticiales y, con ello, como propiedades mas
significativas, aumenta la resistencia mecéanica y disminuyen la ductilidad y la

resistencia a la corrosion (Tabla 1.1I).
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Tabla 1.1 Composiciéon quimica [% en peso], segin norma ASTM F67-00, para los
productos en barra de los cuatro grados de Ti c.p. para aplicaciones biomédicas.

Nmax. Cmax. Hmax. Femax. O max. Ti
Tic.p. GradoI  0.03 0.10 0.0125 0.20 0.18 Balance
Ticp.GradoII  0.03 0.10 0.0125 0.30 0.25 Balance
Tic.p. Grado III  0.05 0.10 0.0125 0.30 0.35 Balance
Tic.p. Grado IV 0.05 0.10 0.0125 0.50 0.40 Balance

En este contexto general, el titanio y sus aleaciones, se han empleado
tradicionalmente en el campo biomédico, constituyendo junto con los aceros
inoxidables y las aleaciones cromo-cobalto, una de las principales familias de metales
seleccionadas para la fabricacion de implantes, no so6lo dentales, sino también

maxilofaciales, ortopédicos, cardiacos, cardiovasculares, y otorrinolaringologicos.

El factor fundamental que hace que el Ti c.p. sea el material elegido para la
fabricacion del implante dental es que con ¢l es posible alcanzar la osteointegracion.
Ello esta directamente vinculado con su excelente biocompatibilidad, la cual a su vez se
relaciona con sus adecuadas propiedades mecdanicas y alta resistencia a la corrosion. A

continuacion se repasan todos estos factores.

Tabla 1.2 Propiedades mecanicas requeridas, segun norma ASTM F67-00, para los
cuatro grados comerciales de titanio para aplicaciones biomédicas.

Resistencia a la traccion min. [MPa] Limite eléastico al 0.2% min. [MPa] Elongacion
en 4D min. [%]

Ti c.p. Grado I 240 170 24
Ti c.p. Grado II 345 275 20
Ti c.p. Grado 111 450 380 18
Ti c.p. Grado IV 550 483 15

El titanio se considera un material con excelente biocompatibilidad, lo cual le
permite llevar a cabo su funcion de anclaje protésico, a largo plazo, de manera 6ptima.
el Ti c.p., es un material bioinerte y este factor provoca su alta biocompatibilidad y su

capacidad para la osteointegracion.
La mayoria de los autores coinciden en sefalar a la alta resistencia a la corrosion

del Ti c.p. como la razon principal por la que el Ti c.p. resulta altamente bioinerte en los

tejidos y lo que permite su magnifica osteointegracion. Steinemann expone
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ampliamente las propiedades y los procesos eléctricos, fisicos y quimicos asociados a

este hecho.

La ausencia de reactividad del Ti c.p. es fundamental en su éxito en la
implantologia dental y es debida a la presencia de una capa de oxido quimicamente
estable (llamada tambien capa pasiva) que proteje el metal de la corrosion, la carga
moderada de la superficie bajo condiciones fisiologicas de pH , la baja concentracion de
moleculas cargadas dentro de los productos de disolucion, y una constante dieletrica ¢
para el oxido de titanio que es proxima a la del agua. El resultado es que la superficie de
titanio no llega a interaciones excesivamente fuertes con proteinas en la matriz

extracelular, sin embargo interactua con las cadenas externas de las moléculas proteicas.

Después de esto los neutrofilos y los macréfagos se relacionan con el implante y
en funcion de la conformacion, la orientacion y el tipo de proteinas adsorbidas, los
macrofagos interaccionan con la superficie y segregan un cierto tipo y numero de
citoquinas (mensajeros biologicos moleculares) que atraen a los fibroblastos
produciéndose, en ultima instancia, la encapsulacion del biomaterial con el tejido

fibroso (Kasemo B, 2002).

Es fundamental el tipo de interaccion que se produce entre las proteinas y la
superficie del implante, asi como con las células que intervienen en los procesos de
curacion y remodelacion del tejido 6seo. La superficie del material regula la respuesta
biologica y, en ultima instancia la calidad de la osteointegracion. Las propiedades
fisicas, quimicas y topograficas de la superficie intervienen de forma decisiva en los
procesos bidlogicos (interaccion proteica y celular) y las distintas tecnologias aplicadas
sobre ella, unidas a sus propiedades intrinsecas son objeto de investigacién continua

para favorecer la velocidad y la calidad de la respuesta del tejido 6seo.
La calidad superficial del implante dental depende de sus propiedades
fisicoquimicas y topograficas (Tabla 1.4). Tanto unas como otras son relevantes en el

comportamiento biolégico del Ti c.p.

Tabla 1.4.: Propiedades e informacidn necesaria para describir la calidad de la
superficie de un implante.
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Propiedad Tipo de informacion
Composicion quimica Composicion atdmica
Estado quimico de los elementos

Estructura/ Orden
Desorden Cristalinidad Inclusiones Vacantes Limites de grano
Morfologia Forma 2D y 3D de los detalles superficiales
Textura Area especifica
Rugosidad Porosidad
Forma
Energia superficial Mojabilidad
Adsorcion
Energia superficial
Eléctrica Potencial de superficie
Cargas superficiales
Mecanica Elasticidad/ Plasticidad

Tensiones residuales

Los primeros eventos que se producen tras la implantacion (contacto con la
sangre, adsorcidon de proteinas y otra moléculas bioldgicas, adhesion celular, etc..) son
debidos a la interaccion entre el ambiente bioldgico y la superficie del material sintético.
Asimismo, la respuesta de las reacciones biolodgicas y los caminos particulares que
eligen las células y el organismo vivo y, como consecuencia, la secuencia de eventos
que llevan a una mejor o peor osteointegracion, dependen en fuerte medida de una serie

de propiedades superficiales.

Estudios in vivo han demonstrado que la habilidad de los materiales de suportar
la formacion de hueso puede ser aumentada modificando las caracteristicas superficiales
fisicas (Cochran D.L. et al, 1998; Cochran D.L. et al, 1996), quimicas (Ibnabddjalil M.
et al, 1994; Hench L.L. et al, 1998), y bioldgicas (Yukna R.A. et al, 1998). El fin de
estos cambios es promover la migracion de las células mesenquimales al implante,
mejorar su adhesion y proliferacion, y estimular la diferenciacion osteoblastica. Mucho
de esto depende de la natura de la “biopelicula” que forma sobre la superficie del
implante como consecuencia des u composicion quimica, carga de superficie, y energia

de superficie (Schwartz Z et al, 1993).
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1.5 Propiedades fisicoquimicas

El conocimiento de las propiedades fisicoquimicas del Ti c.p. supone el estudio
exhaustivo de las propiedades de la capa de 6xido de titanio que se forma sobre ¢l de
manera natural y espontaneamente, en contacto con el aire y otros medios. Esta capa
protege al metal contra el aumento incontrolado de su oxidacion, las reacciones
quimicas y biologicas indeseables, y la corrosion. Como consecuencia, los agentes
quimicos y bioldgicos no interaccionan directamente con el metal, sino con esta capa

estable de oxido.

Se pueden identificar una serie de diferentes estequiometrias de 6xidos de titanio
sobre la superficie del Ti c.p. (Ti30, Ti20, Ti302, TiO, Ti203, Ti305 y Ti02), el mas
estable de ellos es el didxido de titanio TIO,, con el titanio en su estado de oxidacion
+IV. Tiene un espesor que va desde 2 a 10 nm ya desde 1 segundo (10” sec) después de
ser expuesto al aire y constituye una barrera sobre el la superficie del metal

(Lautenschlager E.P, y Monaghan P, 1993).

Debido al oxigeno cargado negativamente el TiO tiene capacidad de cambio
ionico y puede ligar los iones calcio cuando se expone a los liquidos bioldgicos.
Es esta una propiedad que comparte con otros materiales que se integran en el hueso

como el oxido de silicon, zirconio, aluminio, o hydroxiapatita.

Todos aquellos materiales que tienen una superficie con grupos de oxigeno
expuestos. La capacidad de ligar el calcio en las superficies ha sido sugierida como
base para la biocompatibilidad del titanio. Recientes estudios demuestran la capacidad
por parte de Ca y P de hacer enlaces con la capa de TiO,, lo cual ayuda el proceso de
mineralizacion y osteosintesis. Una mejor mineralizacion fue observada en la interfase
titanio-hueso en presencia de una capa mas espesad e TiO; en contraste con una capa
mas fina del mismo (Larsson C, 2000). Las proteinas sericas son adsorbidas con el
mismo tipo de mecanismo, presumiblemente a través del calcio adsorbido por la
superficie, en TiO, y hydroxyapatita (Ellinger J, 1990). La abilidad del TiO, de
adsorber macromoleculas acidas , como albumina y glicosaminoglicanos, aumenta
después la adsorcion de iones calcio a la superficie, de esa forma cambiara del estado

anidnico a cationico (Bernardi G. y Kawasaki T, 1968; Bernardi G. et al, 1972).
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La capa de TiO; ademas de proteger desde el primer momento la superficie del
implante con el tiempo se vuelve mas espesa tovavia, Mosser demonstrd que la capa de
TiO, de 5 nm formado en el momento de la implantacion llegd después de 5 afios a 200

nm (Mosser A. et al, 1992).

Las propriedades que rinden tan importante la presencia del TIO; son:

(1) La naturaleza altamente protectora de la capa de 6xido, que generalmente
solo tiene
unos pocos nandmetros de grosor, es consecuencia de su integridad natural y su
estabilidad quimica en un amplio rango de pH’s, electrolitos y fluidos corporales.

(2) El oxido de titanio superficial se repasiva rapidamente después de una
pérdida local de pasivacioén, como por ejemplo por efecto del desgaste mecanico.

(3) La baja solubilidad de los 6xidos de titanio hidratados, junto con la atn
menor
tendencia a formar compuestos de titanio cargados, son aspectos muy relevantes para la
biocompatibilidad del titanio.

(4) Se puede asumir una cierta semejanza fisicoquimica entre la superficie
limpia del oxido del titanio y el agua como consecuencia de la extensiva
hidroxilacion/hidratacion del o6xido y su moderada hidrofilicidad. Esto conlleva una
cierta interaccion de la superficie con la cascara de agua que se forma alrededor de las
biomoléculas, como las proteinas.

(5) La constante dieléctrica del 6xido es similar a la del agua. Este hecho
provoca, tal y como ocurre en los fluidos acuosos, la reduccion de los efectos de
polarizacion y el apantallamiento de las fuerzas electrostaticas entre particulas cargadas.

(6) La baja carga eléctrica superficial, debida a que el punto isoeléctrico del
oxido de titanio esta s6lo ligeramente por debajo del pH fisioldgico, se cree que reduce
el riesgo a que se establezcan interacciones fuertes entre la superficie del titanio y los
dominios de carga de las proteinas.

(7) La “habilidad natural” a formar capas de calcio-carbonato-fosfato en la
superficie del 6xido de titanio a través de procesos especificos de intercambio quimico
con los constituyentes de los fluidos corporales (sangre, fluido intersticial), genera,
después de un algiin tiempo in vivo, la modificacion de la interfaz material sintético/

material bioldgico, por formacion de una capa de unos pocos nandémetros de grosor.
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1.6 Propiedades topograficas

La topografia superficial (rugosidad y textura) puede considerarse la mas
importante de las propiedades superficiales que influyen en la respuesta del organismo a

la presencia del implante.

Es reconocido que, por ejemplo, aumentar la rugosidad del Ti c.p. por encima de
la obtenida al ser mecanizado, el implante mejora la respuesta osteoblastica in vitro y la
fijacion mecanica in vivo. De hecho, las superficies de los implantes de Ti c.p.
comerciales, en la mayoria de los casos, poseen topografias superficiales especialmente
disefiadas y manufacturadas atendiendo al conocimiento expreso de que los detalles
topograficos, tanto a escala micrométrica como nanométrica, supone un factor de

calidad relevante.

1.7 Efecto del arenado en la rugosidad superficial del Ti c.p.

Los objetivos principales del los investigadores para la evolucién y mejoria de la
superficie son miradas a dos objetivos fundamentales:

(1) Reducir los tiempos de curacion. El reto es conseguir estabilidad funcional
del implante en el menor tiempo posible gracias a una mejor respuesta del tejido 6seo; y

(2) Posibilitar la colocacion de implantes mas cortos, es decir, mas manejables y
para mds numero de situaciones. Este hecho genera el reto de fabricar implantes con
menor superficie, pero capaces de alcanzar una estabilidad mecénica satisfactoria, a
largo plazo.
Para la mejora de las prestaciones del implante de acuerdo con estas tendencias de

investigacion, la principal estrategia seguida es la obtencion de superficies rugosas de Ti

c.p.

En la actualidad, estd ampliamente aceptado que la rugosidad superficial de un
implante es un factor determinante de su calidad superficial, cualquiera que sea el

material del que esté fabricado o su aplicacion (Buser D. et al, 1991).
Los cambios topograficos de la superficie tienen influencia significativa en la

cascada de eventos que llevan a la aceptacion del mismo por parte del huésped, desde la

adsorcion de proteinas hasta la mineralizacion de la matriz extracelular del tejido 6seo,
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pasando por la adhesion, proliferacion y diferenciacion, tanto de los osteoblastos como
de los osteoclastos.
Todo ello conlleva una mayor rapidez en los procesos de curacion y, por lo tanto, una

mas rapida y bioldégicamente mas eficaz osteointegracion (Wennenberg A. et al, 1996).

1.8 La topografia superficial y la rugosidad

Todas las superficies contienen irregularidades o asperezas de diferente longitud
de onda que se superponen a la forma de la pieza, que definen su topografia y que se
pueden dividir en tres categorias: (1) rugosidad, (2) ondulacién y (3) error de forma. La
rugosidad incluye las irregularidades de corto alcance en el espacio y la textura
superficial inherente al proceso de fabricacion.

La rugosidad est4 creada por valles y picos de amplitud variable y espaciado superior a
las dimensiones moleculares. La ondulacion superficial consiste en irregularidades de la
superficie de espaciado superior a la rugosidad; mientras que el error de forma es una

desviacion grande de la forma de la pieza.

Las técnicas cuantitativas de medida de la rugosidad hacen uso de filtros de
correccion de fase, en la mayoria de los casos de tipo Gaussiano, para separar la

ondulacion y los errores de forma de la rugosidad (Wennenberg A. et al, 1996).

La rugosidad, es el resultado acumulativo de algunos, o todos, de los siguientes
factores: la estructura cristalina, el proceso de fabricacion, y la ingenieria de superficies
aplicada, como puede ser el ataque acido, el recubrimiento con proyeccion por plasma o
el arenado, por poner algunos de los ejemplos mas empleados en implantes dentales.

La rugosidad superficial se puede describir y cuantificar por métodos topograficos y se
puede expresar como el resultado de efectuar mediciones sobre el perfil (2D o 3D) de la
superficie. Para ello, existen muchas técnicas de caracterizacion de la rugosidad
superficial, algunas de ellas sofisticadas y otras que sdlo proveen de una informacion

limitada.

1.9 Tamafio de las particulas de proyeccidn.

Sobre el titanio y sus aleaciones para aplicaciones biomédicas se han estudiado

tamafios de particulas desde tamafios con unos pocos micrometros, pasando por los que
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se pueden considerar tamafios medios entre 25-75 um, o mayores, de entre 200 y 600
um. Los tamafios de particulas seleccionados se clasifican en tres grupos:

(1) Tamafio pequefio. Para particulas abrasivas entre 125 y 300 pm. Estos
tamafios son del orden de los mayores utilizados por Wennerberg y Albrektsson en sus
estudios (Wenneberg A. et al, 1995; Wenneberg A. et al, 1996).

(2) Tamano mediano. Para particulas entre 425 y 600 pum. Estos tamafios han de
permitir obtener rugosidades medias similares a las que se consiguen cuando se recubre
la superficie de un implante por proyeccion con plasma de titanio o hidroxiapatita
(Wong M. et al, 1995).

(3) Tamafio grande. Para particulas entre 1000-1400 um. Estos tamafios han de
permitir alcanzar rugosidades medias ain mayores a las obtenidas con proyeccion por

plasma.

1.10 Naturaleza de las particulas de proyeccion

Otra variable en la rugosidad es la naturaleza de las particulas, debido a la alta
energia en el impacto, algunas de las particulas rompen y partes de ellas quedan
encastadas en la superficie del metal sin posibilidad de ser desencastadas ni con la
limpieza en ultrasonidos, ni con el tratamiento de pasivado, ni con la esterilizacion.

En consecuencia, la naturaleza de las particulas seleccionadas para realizar el granallado
deben ser suficientemente estables quimicamente para que sean inertes en el medio
bioldgico y, por lo tanto, biocompatibles.

Las naturalezas mas utilizadas para el granallado de implantes dentales de Ti c.p. son la

alimina y la silica, es decir, 6xidos inertes y abrasivos (Lausmaa J, 2001).

También se debe tener en cuenta la forma de las particulas que se clasifican en
particulas con cantos agudos y particulas esféricas estas ultimas son las que mas se

utilizan hoy dia en la preparacion del as superficies.

En nuestro estudio se utilizo para las superficies arenadas particulas esfericas de oxido
de aluminio (AI203) de 110u, el mas empleado y estudiado (Wennenberg A. et al,
1995; Wennenberg A. et al, 1996), se encuentra con facilidad en el mercado y, al ser un
material muy utilizado para la fabricacion de multiples herramientas flexibles de corte
rapido, asi como material de pulido fino, su precio es de los mas bajos dentro del campo

de los abrasivos.

26



Por sus posibles relaciones con enfermedades pulmonares, 6seas y cerebrales ha sido
criticado por algunos autores (Darvell B.W. et al, 1995) Sin embargo, estas relaciones
se han asociado a la cesidon de aluminio y no es previsible que desde la alumina, que es

un compuesto muy estable se ceda aluminio al organismo.

1.11 Disefio macroscopico v dimensional del implante

El disefio del implante es importante desde el punto de vista de la transmision de
cargas en el proceso de remodelado y estabilizacion del hueso receptor. Que esta
reparticion de cargas sea Optima se traduce en que se podran alcanzar con éxito los

objetivos de mantener la osteointegracion a largo plazo.

El disefio del implante es importante desde el punto de vista de la transmision de
cargas en el proceso de remodelado y estabilizacion del hueso receptor. Que esta
reparticion descargas sea Optima se traduce en que se podran alcanzar con éxito los

objetivos de mantener la osteointegracion a largo plazo.

Es fundamental para la osteointegracion del implante la obtencién de su
estabilidad primaria, sin embargo, el disefio macroscopico del implante influye en la
prediccion de como se consigue la osteointegracion y como se mantiene €sta a lo largo
del tiempo, soportando cargas funcionales.

Los implantes de tipo roscado que en el pasado se alternaron con los impactados son los
preferidos en la implantologia dental actual ya que, comparando con los implantes

impactados de tipo cilindrico, ofrecen dos ventajas principales:

1. Las roscas del implante mejoran la estabilidad primaria, la cual es
fundamental para evitar micromovimientos indeseables del implante hasta que se
consigue la osteointegracion.

Esto es importante sobre todo para los implantes no sumergidos o en areas donde la
densidad 6sea es baja.

2. Las roscas del implante parecen tener un papel importante en la transferencia
de cargas desde el implante hacia el hueso circundante.

En cuanto al disefio, no so6lo influye la forma general del implante, sino también su
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diametro, su longitud, asi como el paso y la altura de la rosca. Todo ello permite al
ciruyjano adaptarse de la mejor forma a la situacidén clinica en concreto que deba

resolver.

1.12 Tratamientos de superficie sobre implantes dentales
La relacion entre las propiedades superficiales del material y la respuesta

biologica es una de las cuestiones fundamentales en la investigacion de los
biomateriales. La modificacion de la superficie se ha convertido en una herramienta
muy valiosa para llevar a cabo estudios que persiguen el conocimiento de como la
topografia y las propiedades fisicoquimicas de la superficie influencian las interacciones
del tipo material-biosistema.

Son muchos los tratamientos que se han aplicado sobre el Ti c.p. para aplicaciones

biomédicas.

En funcion de la propiedad superficial que principalmente modifican o, dicho de
otro modo, el efecto que persiguen, se distinguen tres grandes grupos: a) la limpieza de
la superficie y/o la eliminacién de la capa superficial nativa; b) la modificacion de la
estructura y la topografia (lisa, rugosa, porosa); y c¢) la modificacion de la composicion
y la estructura de la capa de o6xido o la formacion controlada de una nuevo
recubrimiento en la superficie, en la mayoria de los casos, cambiando el caracter
bioinerte del titanio por un material bioactivo. La mayoria de los métodos tienen un

efecto principal, pero también tienen influencia sobre otras propiedades de la superficie.

En pasado se solian clasificar los procesos de texturizacion de superficie de los
implantes osteointegrados en dos grandes grupos: procesos de adiciéon y de
substraccion. Los procesos de texturizacion por adicidon mas cominmente utilizados por
los fabricantes de implantes es el spray de plasma de particulas, realizado con particulas
de titanio o hidroxiapatita. En este proceso se usa basicamente un dispositivo de
aceleracion de particulas acoplado a una fuente especial de calor. Particulas mintisculas
de polvo de material elegido se expelen a velocidad ultrasonica y pasan a través de una
fuente de calor generada por la ionizacion de gases por medio de una corriente eléctrica.
Se calientan a altas temperaturas, de 20000 hasta 30000° C de acuerdo a la técnica
adoptada durante nanosegundos (Sykaras et al. 2000). Después de adquirir velocidad,

las particulas intensamente calentadas se chocan contra la superficie del implante y se
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solidifican instantdneamente, provocando su deformacion definitiva y la consiguiente
incorporaciéon a la superficie. En el caso de la técnica de spray de plasma de titanio
(TPS), la nueva capa metélica que se obtiene se oxida inmediatamente después del a

incorporacion, mediante chorro del titanio sobre la superficie del implante.

Este tipo de proceso se ha acantonado progresivamente por otros a causa del

desprendimiento de las particulas a medio y largo plazo en el medio biologico.

Los tratamientos mas significativos, por ser los mas empleados al haber obtenido
unos mejores resultados de comportamiento bioldgico, mecéanico, y contra la
degradacion, para cada uno de los grupos, son: el pulido y la limpieza con disolventes,
en el primer caso; el arenado, y el ataque acido, en el caso de la modificacion
topografica; y el ataque alcalino y la proyeccion por plasma de fosfatos de calcio, para

el caso de la modificacion de la naturaleza quimica de la superficie.

Otra clasificacion posible y también muy Util para la descripcion de los distintos
tratamientos, es la que toma como base el caracter fisicoquimico fundamental del
tratamiento empleado:

(1) Métodos mecanicos: desbaste, pulido, mecanizado, y arenado.

(2) Métodos quimicos: limpieza con disolvente, ataque 4acido, ataque alcalino,
pasivado, anodizado, electropulido.

(3) Métodos al vacio: descarga luminica, descarga eléctrica, implantacion ionica.

(4) Métodos de recubrimiento: proyeccion por plasma, sol-gel, “magnetron
sputtering”, ablacion laser.

(5) Métodos bioquimicos: enlace de iones y/o moléculas activas por adsorcion
fisicoquimica, por enlace covalente con o sin espaciador, y por inclusion en materiales

que actuan de portadores (Bagno A. y DiBello C, 2004; Lausmaa J, 2001).

1.13 Medio bioldgico

Ademas de la naturaleza del implante diversos factores contribuyen a que la
interaccion con el tejido 6seo se lleve a cabo, tales como una adecuada densidad celular,
la correcta diferenciacion de las células y, asi como la presencia de determinados

factores en el entorno como citoquinas.
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1.14 El tejido 6seo

La complejidad del hueso como organo es bien conocida desde hace mucho
tiempo. Solo con el desarrollo de métodos de estudio de las propriedades de las celulas
oseas en cultivo se han adoptado puntos de vista coherentes sobre la regulacion

metabolica del hueso.

La formacion y reabsorcion oOseas ocurren durante toda la vida, si bien estos
procesos son mas rapidos durante el crecimiento esqueletico, en el estadio que se
denomina modelacion, y este estadio es el determinante de la longitud y grosor finales

del hueso y del desarrollo de la cavidad medular por resorcion del endostio.

El proceso de remodelacion, que continua durante toda la vita adulta, es
necesario para mantener la estructura 0sea normal y requiere que exista un equilibrio
entre formacion y resorcion. Tras la resorcion de una parcela determinada de hueso,
como resultado de la accion osteoclastica, occurre una fase contraria en la que los
osteoblastos sintetizan una matriz osteoide, que posteriormente es mineralizada (Martin

y cols., 1990).

El acoplamiento entre formacion entre formacion y resorcion sugiere que la
informacion necesaria para que exista aposicion Osea, por parte de los osteoblastos,
resulta de la creacion de espacio en el hueso. Por otra parte , la activacion de los
osteoclastos es el resultado de al accion de mensajeros locales que son producidos por
otras celulas Oseas, como los “osteoblasts-like” y algunas celulas de la medula; estos

ultimos daran lugar al desarrollo de osteoclastos a partir de precursores mononucleares.

1.15 Estructura macroscopica y microscopica

Todos los huesos estan compuestos por dos estructuras arquitectonicas basicas:

- Hueso compacto o cortical

- Hueso trabecular o esponjosa.

El hueso cortical es denso, mientras que el hueso trabecular aparece como un
entramado de fibras y laminas, descritas generalmente como trabeculas, separadas por

espacios intercomunicados. En los humanos, aproximadamente el 80% de la masa
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esquelética esta constituida por hueso cortical, que constituye las paredes del eje o
diafisis de los huesos largos. No obstante, data su tridimensionalidad, el hueso
trabecular supone el 60% de la superficie total. Debido a las diferentes densidades de
estas dos estructuras, el modulo elastico de ambos tejidos varia. Este hecho puede ser
relevante en la fijacion y capacidad de los implantes para soportar la carga (Sennerby,

1991).

En cuanto a su maduracion, el hueso mineralizado aparece en dos formas:
entramado y lamelar. Por lo general, la osteogenesis comienza dando como resultante
un hueso en entramado o immaduro, menos organizado que el hueso lamelar, y en un
momento dado es reemplazado por este ultimo. El hueso en entramado se observa
durante el crecimiento y en otras condiciones de formacion rapida de hueso, como la
reparacion de fracturas e iperparatiroidismo. La exception a esto se da cuando el hueso
lamelar es remodelado, en cuyo caso lo hace directamente como hueso lamelar.

La estructura tridimensional del hueso immaduro es como la de una esponja, con
espacios irregulares. En este tipo, los osteocitos o células oseas constituyentes del hueso
mineralizado estan distribuidos al azar en la matriz, a diferencia de su situacion en el
hueso lamelar, en el que se disponen a modo de anillos concentricos formando lamelas.
El hueso en entramado o esponjoso es caracteristico del callo de fractura, y su principal
caracteristica definitoria la constituye la orientacion al azar o plexiforme de sus fibras

colagenas.

Las lamelas, o unidades estructurales del hueso maduro o lamelar, son lineas de
formacion oOsea paralelas al eje longitudinal del hueso, segun la funcion que este
desempefie. Estas se disponen alrededor de un canal central (canal de Havers) que
contiene vasos sanguineos, vasos linfaticos y nervios. Los osteocitos, agrupados en
lagunas, estan organizados en capas a lo largo de la lamela. Desde las lacunas
osteociticas se extienden prolongaciones, introducitas en canaliculos, que se dirigen a
los osteocitos vecinos. Las lamelas pueden estar organizadas de tres formas diferentes;
alrededor de los canales vasculares formando sistemas haversianos, amontonadas unas

sobre otras formando pilas y como lamelas intersticiales entre los sistemas haversianos.
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1.16 La formacion del tejido 6seo

Existen dos tipos de diferentes tipos de osificacion, denominados membranoso y
encondral o endocondral. En la osificacion membranosa el hueso mineral se deposita
sobre tejido conectivo mesenquimal primitivo. Los huesos de la boveda del craneo, la
maxila y la mayor parte de la mandibula pertenecen a este tipo. La osificacion
endocondral significa que el cartilago de crecimiento es reemplazado por hueso. Los
huesos largos, las vertebras, la pelvis y los huesos de la base del craneo son formados

por osificacion endocondral.

La formacion osea resulta de una conpleja cascada de eventos que incluyen
proliferacion de celulas mesenquimales primitivas, su posterior diferenciacion a celulas
precursoras osteoblasticas (osteoprogenitoras o preosteoblastos), maduracion de

osteoblastos, formacion de matriz, y finalmente mineralizacion.

Frecuentemente el término osteoblasto se usa para describir a las celulas
responsables de la sintesis y secrecion de matriz osea, o componente organico de la
matriz extracelular del nuevo hueso, tambien conocida como osteoide. No obstante la
familia osteoblastica tambien incluye el osteocito y la celula lining osea, también
llamada osteocito de superficie, osteoblasto inactivo, celula linear endostica y celula
mesenquimal plana. Esta linea celular probablemente puede diferenciarse a osteoblastos
activos, por lo que algunos autores los consideran osteoblastos en reposo (Webster,

1988).

Al final de la secuencia de remodelacion, cuando no se requiere mas sintesis de
matriz dsea, los osteoblastos pierden su capacidad sintética y quedan como osteoblastos
inactivos, células de la linea de formacion Osea o bien resultan atrapados en el frente de
calcificacion, incluyendose en el hueso como osteocitos. Los osteocitos comunican con
otros a través de un sistema de canaliculos por donde circulan sus finas prolongaciones
citoplasmaticas, y ademas con los osteoblastos de superficie u osteoblastos inactivos a

través de del mismo sistema.

La matriz extracelular esta formada en un 90% por colageno, prinicpalmente tipo I, y en

un 10% por proteinas no colagénicas (NCPs). La mayoria de estas proteinas son
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proteinas fosforiladas (osteonectina), proteinas que contienen acido gamma-
carboxiglutamico (osteonectina, proteina matriz-gla), proteoglicanos, sialoproteinas
(osteopontina) y proteinas séricas. La funcion y distribucion de estas proteinas no es del
todo conocida, pero se cree que participan activamente en la mineralizacion de la matriz

(Linde, 1987).

Los cristales de hidroxiapatita, Ca;o(PO4)s(OH),, constituyen la parte mineral del
tejido 0seo. Aunque los mecanismos de mineralizacion aun se debaten, se ha sugerido
que la mineralizacion es iniciada por formacion de cristales en vesiculas que se
formanen la matriz extracelular, a raiz de la desintegracion de los osteoblastos. Estas
vesiculas, de 25 a 250 nm de diametro contienen una substancia amorfa, y son
responsables de la mineralizacion en los lugares en los que no existia hueso formado
previamente, jugando por tanto un papel en la osificacion intramenbranosa (Linde,
1987). En otros casos, la mineralizacion comienza a modo de pequefios nucleos de
mineralizacion sobre la matriz colagena en ausencia de vesiculas de matriz extracelular

(Arsenault y Ottensmeyer, 1984).

Una vez iniciada ésta se forman nucleos minerales en asociacion con las fibras
de colageno, probablemente unidos a determinadas secuencias aminoacidicas. Otros
autores, por el contrario, han sugerido que los cristales de hidroxiapatita se forman
sobre una base de material organico, denominandose a este hecho ‘“nucleacion
heterogenea” o “nucleacion secundaria a la existencia de cristales previos”. Segun
Roberts (1988), aproximadamente el 65% del mineral es producido por osteoblastos y

la maduracion subsiguiente del hueso es un proceso acelular.

Los osteocitos son las celulas encargadas de mantener la integridad estructural
de la matriz mineralizada. Intervienen ademas en la liberacion o deposito calcico para el
mantenimiento de la homeostasis del calcio en el cuerpo. Esta actividad en la regulacion
del calcio es controlada directamente por la concentracion de este en el plasma e

directamante por las hormonas parato-hormona (PTH) y calcitonina.

El hueso es remodelado continuamente por unidades de remodelacion de hueso.
Estas unidades son un grupo de celulas, entre las que se incluyen osteoclastos,

macrofagos, prosteoblastos y osteoblastos, que viajan a traves de la cortical o a lo largo
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de la superficie trabecular. En el hueso cortical los osteoclastos de la unidad de
remodelacion forman un tunel de resorption que es inmediatamente ocupado por
osteoblastos para formar tejido oseo secundario. La remodelacion trabecular se da en la

superficie del hueso, pero es similar a la remodelacion de la cortical.

Los osteoblastos y los osteocitos también parecen responder a disminutas
corrientes piezoeléctricas inducidas por la deformacion oOsea, incrementando o
disminuyendo de forma apropriada la formacion local de hueso y promoviendo
complementariamente la actividad de los osteoclastos locales por la secrecion de
factores humorales locales. De este modo, el hueso es remodelado para adaptarse al

esfuerzo mecanico al que es sometido.

1.17 La resorcion osea

La resorcion osea es dependiente de la actividad del osteoclasto. Los agantes
promotores de ésta producen su efecto incrementando la formacion de osteoclastos y
activando los ya existentes. La opinion de una resorcion oOsea resultante de la accion
directa de hormonas ha cambiado. Actualmente se considera que existen otras células
que, ademas de factores hormonales y paracrinos, dirigen a los osteoclastos. Esto se
basa en la observacion que las hormonas responsables de la resorcion oOsea tienen
receptores que claramente responden a celulas osteoblasticas; sin embargo, no se han
encontrado receptores para estas hormonas en los osteoclastos (Chambers y Fuller,

1985).

1.18 La reparacion Osea

La reparacion osea que tiene lugar tras un trauma, generalmente ocurre en dos
fases; una reparacion inicial y una segunda remodelacion (Hulth, 1989). Tras el trauma,
son liberados distintos mediatores desde el tejido, asi como desde los componentes
celulares de la sangre. Granulocitos, monocitos y linfocitos migran a la herida
acompafiados de células mesenquimales pluripotenciales. Estas células producen en el
lugar del trauma un exudato con citoquinas y mediatores de la inflamacion que reclutan
mas celulas inflamatorias y factores de crecimiento. Dependiendo del estimulo, las
celulas migran, proliferan y se diferencian en celulas endoteliales, fibroblastos,
condroblastos y osteoblastos, los cuales produciran vasos y un nuevo tejido conectivo

local que reeplanzara al coagulo que se origina como consecuencia de la hemorragia
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que produce el trauma. Las celulas con propriedades fagociticas como los macrofagos
digeriran los restos de tejido. Después los condroblastos y los osteoblastos formar an un
callo.

La reparacion tipica de un hueso largo se hace a costa de un callo cartilaginoso,
mientras que en los huesos planos se hace a costa de un callo dseo. El callo dseo es
formado rapidamente por osteoblastos, dandose lugar a un hueso trabecular inmaduro,
que iproporciona una base provisional que posteriormente se condensa y modela, hasta

ser sustituido por hueso lamelar y remodelado por unidades remodeladoras de hueso.

1.19 Las celulas formadoras de hueso: osteoblastos

El término osteoblasto describe una linea de células que cambia
sunstancialmente sus propriedades en los diferentes estadios de derarrollo o
diferenciacion. Los osteoblastos totalmente diferenciados sintetizan matriz, que
posteriormente es mineralizada. Asi, los procesos que concluyen en la formacion Osea,
incluyen el reclutamento y la replicacion de precursores mesenquimales de osteoblastos,
que se encuentran en el periostio y en la medula osea adyacente a la superficie
endostica, su diferenciacion desde preosteoblastos a osteoblastos, y la regulacion de su

actividad (Heersche y Matsumoto, 1995).

Los osteoblastos, conocidos por su situacion en el hueso y por su capacidad para
sintetizar matriz osteoide, tienen reconocidas diversas propriedades, como la sintesis de
colageno tipo I (COLL-I), osteonectina, osteopontina (OPN), sialoproteina 6sea (BSP),
osteocalcina (OCN), y marcada actividad fosfatasa alcalina (ALP); otras propiedades
como su respuesta a hormonas (PTH) y factores de crecimiento también son
caracteristicas de esta poblacion. Los cambios en diferentes combinaciones de algunas
de las propiedades estan relacionadas con los diversos grados de maduracion. Asi, por
ejemplo la sintesis de colageno tipo I decrece con la maduracion, la actividad fosfatasa
alcalina disminuye cuando existe cierto grado de mineralizaciéon, la osteopontina
aparece antes que ciertas proteinas del a matriz como la sialoproteina d6sea y la
osteocalcina; sin embargo es la sialoproteina la que antes se detecta en osteoblastos
diferenciados formando hueso; y la osteocalcina aparece con la mineralizacion (Figura

1.1).
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Figura 1.1 Estructura osteoblasto.

1.20 Osteointegracion

La perdida de tejido que resulta de ciertos defectos craneofaciales, traumatismos,
cirugia resectiva y edentulismo puede suponer la imposibilidad de retener una protesis
bucal convencional, por lo que se han impuesto tratamientos alternativos, entre los que

se encuentran los implantes osteointegrados.

La perdida de dientes es la razon mas frecuente de involucion de los tejidos
periodontales y hueso mandibular, en particular. La ausencia de fuerzas oclusivas entre
los maxilares da lugar a la perdida de hueso, a un ritmo determinado por factores

metabolicos y anatomicos.

La colocacion de implantes orales osteointegrados, siempre y cuando se dejen
unas condiciones minimas por parte del paciente, en cuanto a volumen dseo, pueden
proveer de retencion para la insercion de un puente fijo con un buen resultado a largo
plazo. Desde que los implantes osteointegrados de titanio se utilizan en cirugia oral, ha
cambiado radicalmente el pronostico del edentulismo total y parcial. El requisito
indispensabile para un buen resultado clinico es que se establezca un contacto directo
entre el hueso y la superficie del implante, esto es que se produzca la osteointegracion.
La ausencia de ésta 0 la perdida de la misma tras afios de servicio dan lugar a la
movilidad y ulterior caida del implante. Las causas del fracaso no son totalmente
conocidas, aunque generalmente se producen cuando el hueso receptor es de baja

densidad o tiene poco volumen.
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Segun Weyant y Burt (1993), en un estudio realizado en 598 pacientes con un
total de 2098 implantes, la tasa de supervivencia especifica por implante a los 5,6 afios

resulto del 89,9%, mientras que la tasa de supervivencia especifica por paciente resulto

ser del 78,2%.

La probabilidad de fracaso es 1,3 veces mayor en pacientes en los que ya ha sido
removido un implante, lo que les induce a pensar que existen factores sistemicos
implicados, que afectan la supervivencia de todos los implantes en un paciente dado. En
cuanto a los implantes fracasados, el tiempo medio de remocion tras la insercion fue de
292 dias. El riesgo de fracaso resultd menor a medida que transcurrio el tiempo desde la

insercion.

El fenomeno de integracion oOsea del implante se basa en el concepto de
formacion de hueso por autoinduccion, descrito por Urist (1965), que injertd matriz
osea diafisal acelular, desvitalizada y descalcificada en 300 animales. Los histiocitos,
células gigantes de cuerpo extrafio y células inflamatorias de tejido conectivo fueron
estimuladas por degradacion de los productos de la matriz muerta para repoblar el area
del implante, siendo los primeros mas numerosos que ninguna otra forma celular. Estos
transfieren actividad colagenolitica al substrato para causar disolucion de la matriz. El
proceso es seguido inmediatamente por formacion de nuevo hueso por autoinduccion,
en la cual tanto las células inductoras como las inducidas derivan de células en

crecimiento del hecho.

La célula inductora en una descendiente de un histiocito movil; la célula
inducida es un histiocito fijo o una célula perivascular de tejido conectivo. La
diferenciacion de la célula osteoprogenitora tiene lugar por alteraciones locales en los

ciclos metabolicos celulares, no del todo conocidos.

1.21 Formas de aumentar la osteointegracion

Se han probado diversas posibilidades de incrementar el hueso alrededor del
implante. Algunas, como la utilizacion de la hormona del crecimiento y el sistema
adhesivo a la fibrina han obtenido un éxito escaso.

Una induccion acelerada de la osteogénesis con el uso de proteinas precipitadas por

etanol procedentes de polvo de hueso de rata desmineralizado. Analisis histologicos y
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bioquimicos revelan una secuencia temporal de diferenciacion condrogenica, formacion
de cartilago calcificado, neovascularizacion, diferenciacion osteobldstica, formacion
Osea, remodelacion osteoclastica y desarrollo de médula hematopoyética en 21 dias,

incluso en ausencia de matriz dsea (Stampata y cols., 1992).

La regeneracion tisular guiada (RTG) consiste en la exclusion del epitelio y el
tejido conjuntivo de la region de la herida, interponiendo una membrana no reabsorbible
o reabsorbible entre el colgajo y la superficie de la herida ola apofisis alveolar. Asi que
permite la cicatrizacion y se protege el codgulo de fibrina que aparece, permitiendo una
neoformacion de cemento radicular, hueso alveolar y fibras del ligamento periodontal
con una orientacion funciona le insertadas en el cemento radicular y hueso alveolar
(Pontoriero y cols., 1988). La RTG, usada para reparar defectos 6seos creados durante
la insercion del implante, llamada regeneracion 6sea guiada (ROG), ha logrado muy
buenos resulatados. La eficacia de esta técnica para producir nuevo hueso en areas
edentulas con deficiente o irregular hueso alveolar previamente a la insercion del
implante o durante es utilizada rutinariamente en las consultas donde se practica la

cirugia oral.

1.22 Influencia de los factores sistémicos en la osteointegracion

La formacién de hueso es un proceso complejo que incluye la migracion y
proliferacion del as células mesenquimales primitivas, la diferenciacion del las células
precursora sen osteoblastos, maduracion de estos, formacion del a matriz, y finalmente,
mineralizacion. En el proceso de osificacion endocondral existen una serie de pasos
intermedios adicionales, como la diferenciacion y el crecimiento de los condorcitos,
formacion y mineralizacién del cartilago, invasion vascular y resorcion de dicho
cartilago. La osteogenesis es controlada a multiples niveles, entre los que se distinguen
la diferenciacion de osteoblastos, proliferacion y formacion de la matriz (Reddi, 1982).

Los ciclos secuenciales de formacion y resorcion del hueso estan controladas por

factores de crecimiento secretados localmente.

Las citoquinas son polipéptidos sintetizados por células hematoldgicas o que
actan sobre ellas para regular el crecimiento y la diferenciacion celular. Se consideran
factores de crecimiento las moléculas con la misma actividad, pero que actuan o son

sintetizadas por otros tipos celulares.
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Las proteinas morfogeneticas del hueso (BMP) son factores reguladores del
crecimiento en la extendida familia TGF-B que parecen intervenir en la diferenciacion

osteoblastica.

El factor de crecimiento derivado de plaquetas (PDGF) es un importante
mitégeno para las células de origen mesenquimal, estimula la proliferacion de las
células osteoblasticas e incrementa indirectamente la sintesis de coldgeno, aunque

también ejerce un efecto sobre éste, estimulando su degradacion (Canalis y cols., 1989).

Los factores de crecimiento insulin-like, IGF-I (tambien llamado somatomedina)

e IGF-II estimulan la formacion de colageno (McCarthy y cols., 1989).

Ademas de estos factores existen una gran cantidad de hormonas sistemicas,
como la PTH, 1,25(OH),, calcitonina, glucocorticoides, insulina, tiroxina, hormona del
crecimiento (HGH) y esteroides gonadales (GH), que intervienen en la formacién de

hueso.

1.23 Estructura y composicion de la interfase hueso-implante: Tiempos de la

osseointegracion

En un estudio realizado sobre 61 conejos Nueva Zelanda (Sennerby, 1992), se
analiza la respuesta del tejido O0sea de 3 a 180 dias después de la insercion en la tibia por
medio de morfometria, escaner y microscopia eletronica de transmision. Inicialmente la
insercion del implante causa una hemorragia y un hematoma a lo largo de la linea de
interfase entre implante y hueso. La respuesta célular puede evidanciarse a los 3 dias:
cé¢lulas mesenquimales se orientan a lo largo de la superficie de la médula osea cortada
y también pueden visualizarse macrofagos y células multinucleares gigantes. La
formacion de nuevo hueso comienza a partir del dia 7 después de la insercion, y se
localiza junto a la superficie endostica. El dia 14 aparece hueso trabecular en la
superficie periostica. Al mismo tiempo se ponen en marcha los mecanismos de
remodelacion del hueso original, en forma de conos de propagacion perpendiculares al
implante. El dia 28 el hueso trabecular formado en el periostio cubre completamente la
superficie del implante; el numero de celulas mesenquimales disminuye y los

osteoblastos pasan a ser el tipo de célula predominante en el tejido de interfase.
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Una porcion de las células epiteliales adyacentes al implante de titanio pueden
constituir una especie de anclaje hemidesmosomial a la superficie del implante similar a

la que se forma alrededor del diente natural (Donley y cols., 1991).

Existen dos tipos de interfase descritas con los implantes de titanio; la interfase
perimucosal entre implante y tejido blando y la interfase endodsea en la que el hueso
alveolar contacta con el implante. Para la obtencion de esta interfase varios procesos se

producen desde que la superficie entra en contacto con el tejido 6seo.

Cuando se coloca un implante, su primer encuentro con el bio-ambiente es
totalmente caracterizado por el contacto con moléculas de agua. Estas ligan rapidamente
la superficie y forman una capa mono o bivalente la cual estructura es muy diferente de
la del agua liquida (Vogler, 1998). La colocacion especifica de las moléculas de agua en

la superficie es susceptible del numero atémico de las componentes de la misma.

En superficies muy reactivas, las moléculas de H,O pueden formar una
superficie hidroxilada (terminaciones OH).
En un segundo tipo de superficie liga las moléculas de H,O fuertemente, pero aun,
moléculas no disociadas. Ambas dos superficies son hidrofilicas, superficies
humectables. En un tercer tipo de superficie, el enlace H,O-superficie es mas débil, este
es el tipo de superficie no humectable o hidrofobica.
Los conceptos de hidrofobicidad y hidrofilicidad son directamente relacionados con la
fuerzas de enlace del agua a la superficie a una escala molecular, que sucesivamente es

reflejada en el angulo de contacto por gotas de agua.

Cuando el revestimiento de agua se ha formado (dentro de nanosegundos), iones
Cl'y Na", entran en la capa intermedia y son incorporadas en el revestimiento de agua
como iones hidratos. El orden especifico de estos iones, y su cascara de agua, esta
influenciada por las propiedades de la superficie.
Aun mas, las biomoleculas en el bioliquido circundante el implante alcanza la superficie
y entra en una compleja serie de eventos, incluso la adsorption inicial, a lo mejor
cambios conformacionales, denaturizacion y/o reposicion dela si llamado efecto “efecto
Vroman”, cuando (tipicamente) las proteinas mas pequefias son con el tiempo

remplazadas por proteinas mas grandes.
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Desde entonces existen muchas proteinas diferentes en el bioliquido, la composicion de
la capa proteica sera una mezcla de las proteinas que llegan precozmente y aquellas que

llegan después pero tienen un enlace mas fuerte con la superficie.

Un importante aspecto que hay que subrayar es que las diferentes superficies
proveen oportunidades diferentes para los enlaces de superficie (Norde W, 1996; Hlady
V y Buijs J, 1996). Asi, la mezcla de proteinas en la superficie y las del estado
conformacion seran diferentes dependiendo de la conformacion original de la superficie.
En superficies muy hidrofilicas, es mas probable que los enlaces proteicos con sus areas
hidrofilicas liguen la superficie, mientras que en superficies muy hidrofobicas, las
proteinas producen enlaces con sus segmentos hidrofobicos mas estrechos a la

superficie, y sin intervencién de moléculas de agua.

Cuando la capa de proteinas se ha formado (probablemente nunca totalmente
estatica, sin embargo cambia lentamente en composicion y estado conformacional,
desde la composicion de la parte exterior del bioliquido las células aparecen en el
escenario. Son agregados bioldgicos de 100 a 10000 veces mas largas que las proteinas
y enormemente mas complejas de las proteinas en estructura y funcion. Estas
interactiian con la superficie cubierta de proteinas, a través de las extensiones celulares,

a través de la membrana, a través de los receptores de membrana proteinas-receptor.

La especificidad de la interaccion superficie-proteinas se encuentra en menor
parte, de como la capa proteica esta compuesta y organizada, dependiendo de cémo la

superficie liga agua, iones, y diferentes biomoleculas.

Otro importante mecanismo con el cual la superficie puede afectar la células, y
consecuentemente el tejido, es si la superficie relaja iones o moléculas que pueden
penetrar la membrana celular o activar los receptores.

Estos estimulos pueden ser de natura inorganica como es el caso de los iones Ca’ y
PO4  desde el calcio fosfato, o mas complejas moléculas organicas, como pueden ser
hormones de crecimiento o enzimas. Estimulos negativos pueden ser la corrosion

producida que puede ser alergenica.
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El tercer importante factor puede es que las interacciones proteinas-superficie y
células superficie son influenciadas por la microtopografia de la superficie. Superficies
curvadas, protrusiones, picos, cavidades, que tienen medidas y radios de curvatura

comparable con aquellos de entidades bioldgicas (Proteinas 1-10 nm, células 1-100

um).

En la cicatrizacion periimplantar la poblacion celular osteogenica proviene de la
médula- incluyendo pericytos vasculares, células stromales, células mesenquimales
indiferenciadas, y en menor grado, osteocitos y osteoblastos que pueden migrar desde la
nuevas superficies 6seas. La poblacion celular osteogenica migra a través del andamio

temporal criado por el extravaso y la sangre coagulada.

La cicatrizacion endodsea consta de tres fases: la 6steoconducion, la formacion
de hueso de novo, y la remodelacion 6sea. El primero de estos 3 fendmenos la
osteoconducion incluye la migracion de potenciales células osteogenicas al sito de la
futura matriz a la superficie del implante. El segundo, la formacion de hueso de novo en
el implante es la asi dicha osteogenesis de contacto. La hemorragia causada por la
procedimientos de implantacion produce la formacion del coagulo de sangre o

hematoma que comprende predominantemente eritrocitos y plaquetas.

Normalmente el coagulo dura pocos dias pero puede llegar superar las dos
semanas. Sucesivamente se desarrolla el coagulo de fibrina. Ademas de la formacion del
coagulo, dos ulteriores mecanismos contribuyen a la hemostasis. El primero, la
vasoconstriccion a nivel del punto de ruptura de los vasos que limita la cantidad de
sangre entrante en el tejido traumatizado.

El segundo, la retraccion del coagulo condensa el tapon hemostatico y reduce el
sitio de la herida. La retraccion es causada por la accion de las fuerzas de traccion
debidas a las plaquetas activadas presentes en la condensacion de la fibrina en el

coagulo.

Estos estadios precoses pueden tener mucha importancia en la cicatrizacion
periimplantaria por 3 motivos. Primero, hay que considerar que los componentes
organicos que interactian con el material implantado son las proteinas y otras

macromoléculas mas bien que células. Las células que sucesivamente interactuaran con
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la capa de proteinas que se han adherido a la superficie del implante, mas que con la
superficie directamente. Segundo, se ha demostrado que la liberacion de citokinas y
factores de crecimiento desde la plaquetas degranuladas en el coagulo sanguineo tiene
un afecto estimulante sobre la regeneracion de fractura 6sea (Einhorm T.A et al, 1991).

Tercero, el tipo de superficie del implante podria tener un importante efecto en los
estadios precoces de las reacciones de las células sanguineas. Kanagaraja et al, Nygren
et al, Hong et al, demostraron que la rugosidad del substrato influencia el numero, el
grado de activacion, de las plaquetas, y la aglomeracion de células rojas de la sangre es

una funcion de la topografia de la superficie del substrato.

En el hueso el dafio infligido provoca en la parte final de los canales de
Volkmann la cesacion de la circulacion en la parte final rota del os fragmentos causa
isquémia y necrosis. La necrosis es causada por la perdida de oxigeno remediata por los
osteocitos. La necrosis es un complejo fendmeno que consta de mecanismos de
feedback entre los muchos de factores de sefales, mitogenicos, y quimioatractivos, y es
el preludio a la demolicion del coagulo por los leucocitos. La diapédesis de los
leucocitos en el coagulo de los vasos post-capilares es causado por factores de adhesion
de las células inflamatorias a las células endoteliales (Leukotrienes), y chemioatractivos,
como el PDGF y el TGF-B. Muchos de estos factores son liberados por las plaquetas

activadas y las células endoteliales asi como los mismos leucocitos.

Inicialmente los neutrofilos son mas numerosos que los macréfagos pero
rapidamente los macréfagos predominan. Los dos tipos de células son inicialmente
envueltos en el coagulo y en la demolicion del tejido necrético a través de los dos
mecanismos de la digestion fagocitica intracelular y extracelular. Los macréfagos
pueden tener un importante role en el desarrollo de la interfase (Thomsen P, Erikson

L.E, 1991).

1.24 Formacion del tejido de granulacion

La formaciéon de tejido de granulacion tarda normalmente tres semanas, la
abundancia de capilares, que llega a mas del 60% de la masa del tejido de granulacion,
da al tejido su peculiar apariencia granular.

Los macrdfagos son atraidos al centro de la herida (sitio de implantacion), los eventos

vasculares como el drenaje por metabolitos y los productos de degradacion. La
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necesidad de oxigeno supera la cantidad disponible dentro del coagulo donde todavia no
ha sido establecida un flujo suplente, produciéndose asi un ambiente hipoxico.

El metabolismo anaerobio se manifiesta en un incremento local de la concentracion de
lactado. Ademads la demolicion de tejido necrético por macrofagos lleva a la liberacion
de mucopolisacarides acidos provenientes del tejido necrdtico mismo y enzimas
lisosomiales de las células que han sido degradadas. Esto, junto con la alta
concentracion de lactado baja el pH. Una disminucion en el gradiente de oxigeno hacia
el centro de la herida produce una sefial quimiotatica para las células endoteliales y

mesenquimatosas (Arnold F. y West D.C, 1991).

La angiogenesis empieza fundamentalmente desde la venulas, donde las células
endoteliales degradan la base subendotelial de la membrana y migran y proliferan para
formar nuevos capilares huecos. Ademas las puntas de estos nuevos capilares migrados
a lo largo del gradiente quimiotatico hacia el centro de la herida, existen diferentes tipos
de contactos entre capilares que llevan a la formacion de anastomosis. Finalmente, las
células fibroblasticas secreta una matriz reticular que provee al suporte mecéanico por el

creciente sistema vascular.

La aposicion directa de hueso a la superficie implantaria o osteogenesis de
contacto es el efecto clinico deseable en la cicatrizacidon periimplantaria porque provee a
la necesaria estabilidad del implante para permitir funciones de carga. La osteogenesis
de contacto es gobernada por dindmicas histologicas de la cicatrizacion perimplantar
que permite la osteoconduccion, y por la formacion de novo de hueso en la superficie

del implante.

Durante la formacién de hueso de novo a la superficie sélida, las células
osteogeneticas producen una matriz linear de cemento (cement-line), de
aproximadamente 0,5 pm de espesor. A nivel ultrastructural, esta matriz interfacial
exhibe una morfologia heterogénea y consta de varios componentes organicos y
inorganicos. El contenido inorganico es por mayoria compuesto por calcio y foésforo,
incluyendo hydroxyapatita, mientras que los componentes organicos son proteoglicanos

y glicoproteinas.
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La evidencia punta a la osteopontina como mayor glicoproteina de la matriz de
cemento (cement-line), subrayando la potencial importancia de la osteopontina en la
elaboracion de la matriz interfacial. Esta matriz esta formada por células de un fenotipo
osteogenico especializado previo a la expresion de la sialoproteina ¢sea en el hueso.
Estas células requieren acido ascorbico para expresar plenamente su fenotipo

osteogenetico, que incluye la formacién de matriz de colageno.
Que esta matriz intefacial ademas forme a las superficies del implante durante la
osteogenesis de contacto, indica que la matriz podria tener un role de pivote en el

fendmeno del enlace del hueso al implante.

1.25 Osteoconduccion

La osteoconduccion es la infiltracion de nuevos capilares a lo largo de tejido
6seo nuevo desde el lecho del implante hacia y por dentro de la zona (Einhorn T.A,
1995), lo cual implica una migracion de células osteogenicas.
El hueso inmaduro o lamelar que sea comienza a crecer encima del hueso reabsorbido.
La matriz 6sea no tiene una capacidad intrinseca de crecer o de inducir el crecimiento.
Por lo tanto, una vez formada esta matriz no se mueve hacia el tejido biologico
circundante. Asi que aquello que invade la cdmara de hueso o extendiendo por encima
de la superficie del hueso reabsorbido (o del implante), es una populacion de células

osteogénicas migratorias.

Una vez que estas cé€lulas inician la formacion de matriz dsea, paran de migrar,
secretan la matriz del hueso, pero son distintas de la poblacion de células osteogenicas

migratorias.

El crecimiento invasivo de hueso en una zona de cicatrizacion endosea es el
resultado de una migracion celular osteogenica y reclutamiento antes de la formacion
del hueso. La osteoconduccion a lo largo de la superficie del implante solo puede

ocurrir cuando el frente de células migratorias alcanza la superficie implantar.

En la migracion célular hay una estrecha relacion entre la celula, su substrato y
el citoequeleto. La célula desarrolla una protrusion de su eje principal formando un

lamelopodio. Después de la formacion y la fijacion del lamelopodio, las células utilizan
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interacciones adhesivas para las tracciones y energias necesarias para el movimiento
celular. El ultimo paso del ciclo migratorio es la formacion de adhesiones en la parte de

atras de la célula seguida por su despegamiento y retraccion.

Se ha visto que la integrina esta relacionada en la migracion celular (Wu C.Y. et
al, 1995). Tambien existen proteinas en la matriz extracelular con actividad anti
adhesiva que juegan un role en la migracién celular: tenascina, trombospondina,

laminina, muscina, proteoglicanos (Chiquet-Ehrismann R, 1995).

La matriz 6sea podra después colocarse debajo, encima de la superficie 6sea,
llegando a la continuidad entre la espiculas 6seas previamente formadas y el hueso en la

superficie dsea.

La migracion celular es la fase mas importante de la osteoconducciéon por dos
razones. Primero la migracion celular esta relacionada con la contraccion de la herida
durante la fase de cicatrizacion y tiene importantes implicaciones con respecto a la
retencion del coagulo en la superficie del implante. Segundo, las células que migran no
son osteoblastos (que son maduros, polarizados, y células que secretan matriz), si no
células de potencial osteogenico. Asi que la osteoconduccion siempre precede el

fenomeno de la formacion de hueso “de novo” por células semejantes.

1.26 Proteinas relacionadas con la adhesion celular

Las proteinas de la matriz extracelular tienen un role fundamental en la adhesion
de los osteoblastos en la superficie implantar. La matriz extracelular del hueso esta
compuesta por el 90% de proteinas colagenicas (colageno tipo I 97% y colageno tipo V
3%) y 10% proteinas no colagenicas (osteocalcina 20%, osteonectina 20%,
sialoproteinas Oseas 12%, proteoglicanos 10%, osteopontina, fibronectina, factores de
crecimiento, proteinas Oseas morfogeneticas, etc). Todas estas proteinas estdn
sintetizadas por el hueso.

En el pasado se hablo de la adhesion empiricamente, haciendo mencion de una serie de
macromoleculas capaces de promover el anclaje de las celulas, y posteriormente éstas
fueron aisladas en diversos grados de pureza y caracterizadas como fibronectina,

laminina, epibolina, epinectina y vibronectina.
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Recientemente se aislo el tripeptido arginina-glicina-acido aspartico (RGD)
(Ruoslati, 1987). Las secuencias de RGD son reconocidas por receptores de la
superficie celular, sobre todo por integrinas, que son proteinas eterodiméricas. Las
integrinas pueden reconocer sélo una simple proteina que contenga el peptido RGD.
Asi, células diferentes con diferentes integrinas pueden enlazar especificamente a

diferentes proteinas RGD.

La posible aplicacion préctica de esta informacion puede ser la utilizacion de
biomateriales de recubrimiento con sustancias que promuevan el anclaje de una
poblacion celular deseada a expesas de otras o bien el anclaje celular no especifico por
incorporacion de peptidos con la secuencia RGD en polimeros del la superficie del los

implantes.

Por contener Arg-Gly-Asp y secuencias poliacidicas, la osteopontina y la
sialoproteina 0sea se consideran jugar un role clave en la adhesion célular y en el enlace
mineral (Butler W.T, Ritchie H, 1995; Gorski J.P, 1998). Se ha postulado que esta zona
interfacial ofrece un mecanismo de enlace entre el tejido duro del organismo y el
biomaterial, sin embargo la debilidad intrinseca de las lineas celulares va en contra de

esta posibilidad (Brunski J, 1999).

Algunas de las proteinas Oseas tienen propriedades quimiotaticas y de adhesion,
porque notoriamente contienen una secuencia Arg-Gly-Asp que es especifica en la
fijacion de recetores de la membrana celular como integrinas (fibronectina,
osteopontina, sialoproteina Osea, trombospondina, coldgeno tipo I, vitronectina),

(Grzesik W.J, Robey P.G, 1994).

Recientes estudios de inmunocitoquimica demuestran que la capa interfacial
electrébn densa contiene muchos glicosaminoglicanos (Linder L, 1985), en especial
manera la osteopontina y la sialoproteina 6sea asi como proteinas plasmaticas , como o

glicoproteina HS (Nancy A. et al, 1998; Ayukawa Y. et al, 1998).

Estudios demuestran el role de la osteopontina como proteina predominante de
las glicoproteinas in vitro (30) y vivo (31), mientras se ha visto en cultivos de hueso la

restringida presencia de sialoproteina osea (26, 29). La ausencia o la penuria de
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proteinas sericas, como la albumina, indica una deposicion selectiva de moléculas en la

interfase (Nancy A. et al, 1998).

La formacion de hueso en la regidon periimplantaria va en dos direcciones: no

solo hacia en biomaterial si no hacia el mismo tejido 6seo.

En experimentos que consisten en cultivar células Oseas en discos recubiertos
con proteinas de matriz extracelular, se ha visto que los osteoblastos humanos adhieren
preferentemente a la fibronectina respeto al colageno tipo I, IV, la vitronectina pero
débilmente a la laminina y colageno de tipo V. En contaste, no adhieren al colageno tipo

IIT (Gronthos S. et al, 1997).

Otros experimentos utilizan peptidos sintetizados artificialmente como GRGDS
(Gly-Arg-Gly-Asp-Ser) (Grzesik W.J, Robey P.G, 1994), o RGDS (Arg-Gly-Asp-Ser)
(Puleo D.A, Bizios R, 1991). Después de mezclar el péptido al medio de cultivo se
demostr6 que el péptido RGDS inhibe parcialmente la adhesion de las células oseas de
calvaria de rata a discos recubiertos de fibronectina de una forma dosis dependiente
aunque el peptido control RGES tiene un efecto minimo sobre la adhesion celular
(Puleo D.A, Bizios R, 1991). Un peptido GRGDS casi completamente bloquea la
adhesion a la sialoproteina dsea y la vitronectina y disminuye ligeramente la adhesion a

la fibronectina, el colageno tipo I y la trombospondina (Grzesik W.J, Robey P.G, 1994).

1.27 Proteinas del citoesqueleto

Los sitios de adhesion entre el cultivo celular y la superficie del substrato son
llamados contactos focales o placas de adhesion. Los contactos focales son junciones
cerradas donde la distancia entre la superficie del substrato y la membrana celular esta

entre 10-15 nm.

Las caras externas de los contactos focales presentan unas proteinas receptoras
especificas como las integrinas. En la parte interna algunas proteinas como la talina,
paxillina, vinculina, tensina son conocidas como mediadoras de la interaccion entre los

filamentos de actina y las proteinas receptoras de membrana (integrinas) (Figura 1.2).
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Figura 1.2.: Proteinas relacionadas con la adhesion.

Muchas proteinas estan involucradas con vinculina y talina en la placa de
adhesion: integrina, proteinas del citoeskeleto, proteinasas, proteinas kinasas y
fosfatasas, moléculas sefialantes etc. Estas proteinas estan involucradas en la sefial de
transduccion.

La formacion de contactos focales ocurre esencialmente en células con baja movilidad y
esta promovida en vitro por proteinas de matriz extracelular como fibronectina,

vitronectina.

La arquitectura de citoskeleto de la actina es esencial en el mantenimiento de la
forma de la célula y la adhesion celular. Si se organiza en largos bultos, la F-actina
suporta protrusiones en forma de dedo de la membrana del plasma conocidas como
filopodia; si se organiza en forma de red, eso suporta protrusiones en forma de hoja
llamadas lamellipodia. Si se presentan unidas en bultos con las placas de adhesion, las
fibras sometidas a estrés de actina podrian transmitir fuerzas al substrato (Zigmond S.H,

1996).

1.28 Moléculas de adhesion

Las moléculas de adhesion estan conocidas por su capacidad de interactuar con
un ligando especifico. Estos ligandos podrian estar situados en las membranas de las
células vecinas o podrian estar en proteinas de la matriz extracelular. Las moléculas de
adhesion pertenecen a diferentes familias. Las cuatro clases fundamentales son las
selectinas, la super-familia de las imunoglobulinas, caderinas, y integrinas. Entre ellas,
solo las caderinas y las integrinas han sido descriptas hasta ahora en células

osteoblasticas.
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La familia de las integrinas esta compuesta por 22 heterodimeros de dos tipo de sub-
unidad a y B. Se conocen 16 sub-unidad o y 8 subunidad . La diversidad de estructuras
esta asociadas con varias posibilidades de enlace con el ligando. Cada sub-unidad esta
compuesta por un largo dominio extracelular, un dominio transmembrana y un corto
dominio citoplasmatico.

Ha sido demonstrado que las integrinas interactuan directamente con el substrato de

titanio (Gronowics G, y McCarthy M.B, 1996).

La integrina atravesando la membrana actia como una interfase entre los
compartimentos intra y extra celulares y puede trasladar el enlace de los ligandos
externos a informaciones internas que induzcan adhesion, proliferacion o migracion

celular y consecuentemente la regulacion del crecimiento celular y la diferenciacion.

Las actinas establecen enlaces con el citoskeleto de las celulas que llegan a la
superficie del implante después de la migracion a través de la matriz a la cual ellas
también adhieren. El numero de integrinas en la superficie de la célula, y su afinidad
para las proteinas en la superficie del substrato, son dependientes de factores como
iones y la accidon de agentes regulatores intracelulares asi como extracelulares (Damsky
C.H, 1999). Cambios en el numero de unidnes y su distribuciones en la superficie de las
células puede determinar un cambio en el fenotipo por alteracion de la expresion génica

(Gronowics G, y McCarthy M.B, 1996).

La expresion de integrina en el hueso y en células de cultivo ha sido demostrada,
todos los tipos de celulas 0seas expresan las su-unidades a; y as (Hughes D.E, 1993).
Las sub-unidades B; parecen ser el receptor predominante involucrado con la adhesion
osteoblastica al coldgeno y laminina y esta parcialmente relacionado con en la adhesion

con la fibronectina (Gronthos S. et al, 1997)

Como las adhesiones celula-substrato se basan en receptores tipo integrina, las
aderencias juncionales contienen caderinas que median la adhesion entre células

(CAM).
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Las caderinas son glicoproteinas transmembranas actuantes con parejas
intracelulares: catenina que interactuan con proteinas intracelular (Yamada K.M, Geiger
B, 1997).

La asociacion con o, B 0 —y catenina es un prerrequisito para la funcion adhesiva de las
caderina. Las caderinas se asocian en un modelo de interacion homofilico a cremallera
entre moléculas de caderinas expuestas sobre el plasma de la membrana de las células

adiacentes (Takeichi M, 1995).

El reconocimiento y la adhesion precede y controla la comunicacion a través de
las junciones canal (Civitelli R, 1995). Las comunicaciones intracelulares ocurren a
través de intercambios directos de iones a través de giunciones canales o a través de
signales producidos por accion de CAM.
Las junciones canales (gap junctions) son constituidas por homohexamos derivados de
una familia de proteinas llamada connexina. Cuando una conexina de una célula
(compuesta por 6 moléculas de conexina) esta con una estructura similar en la célula

vecina, se forma un canal transcelular (Civitelli R, 1995).

Las adherencias juncionales o los desmosomas proveen a un ancorage para
circumdar las células y permitir un intercambio directo de iones o pequefias moléculas
entre células. Las integrinas, CAM moléculas y las junciones canales regulan la
expresion génica por un signal de transduccion inducido por la adhesion célula-célula o
célula-substrado. Las integrinas y las caderinas tienen directas interrelaciones con el

citoeskeleto (actina) a través de la a-actina, talina y cateninas.

El agrupamiento y la ocupacion por parte de la integrina provoca el
reclutamiento de la tensina y la adhesion focal de la kinasa, su fosforilacion y
sucesivamente el reclutamento de talina, vinculina, y a-actina, (Craig S.W, Johnson

R.P, 1996).

Varias otras formas de signal intracelular son activadas por la adhesion celular:
la fosforilacion de la proteina tirosina, la activacion de la proteina kinasa mitogeno
activada, el flujo de Ca®", alteraciones del ph y cambio del lipide inositolo. Las

moléculas de B-catenina pueden interactuar con el sistema de caderinas pero también
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con fascina (una molécula involucrada en la formacioén de agregaciones de F-actina) e

con factores de trascripcion (Yamada K.M, Geiger B, 1997).

Algunas otras moléculas como la kinasa de adhesion focal pueden jugar un role
mecanico en el enlace de un numero de moléculas de signales y del citoesqueleto en

paralelo con su actividad kinasica.

Talina, vinculina y a-actina ligan las fibras de F-actina a la membrana del
plasma. El reajuste de las agregaciones de fibras de F-actina cambios en la forma celular
produciendo protrusiones con forma de dedo o con forma de hoja (filopodia o

lamellopodia respectivamente).

Los senales dependientes de la forma de la célula podrian ser procesados por la
matriz nuclear que es fisicamente colegada con el citoesqueleto a través de laminas
nucleares. Subsecuentemente, la activacion de la placa de adhesion es esencial por el
sefal de transduccion y por la regulacion del expresion génica.

Los cambios ECM mediados inician un intercambio entre el estado proliferativo y de

diferenciacion.

1.29 Influencia del material sobre la adhesion celular

La topografia, quimica, y la energia de superficie son caracteristicas que
determinan como las moléculas son absorbidas por la superficie y como la misma
orienta las orienta (Boyan B.D, 1996). De la primera fase de adhesioén de las proteinas
depende influencia la morfologia, la capacidad de proliferacion y la diferenciacion. Por
razones termodindmicas la superficie contiene enlaces insaturos que llegan a la

formacion de capas reactivas que interactuan con el bio ambiente alrededor.
Las técnicas de preparacion de la superficie y de esterilizacion tienen un role
crucial sobre la adhesion celular in vitro (Vezeau P.J. et al, 1996; Stanford C.M. et al,

1994).

Los efectos sobre la superficie ademds que a la preparacion estdn debidos a la

técnica de esterilizacion (Baier R.E. et al, 1982). Dependiendo del método de
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esterilizacion, el titanio comercialmente puro tienen un espesor de oxido de 2-6 nm
antes de implantacion (Lausmaa J. et al, 1988).

El espesor del oxido en implantes desinsertados son de 2 a 3 veces mas anchos
(Lausmaa J. et al, 1988; Sundgren J.E. et al, 1985). Ademas, studios de superficie
analiticos muestran que la composicion quimica del oxido cambia por incorporacion de

Ca, P,y S (Lausmaa J. et al, 1988; Sundgren J.E. et al, 1985).

Las caracteristicas de hidrofilicidad y hidrofobicidad son de gran importancia
para la adhesion celular, esta es generalmente mejor en superficies hidrofilicas

(Altankov G, Groth T, 1994).

La energia de la superficie puede influenciar la absorcién y la modificacion
estructural de las proteinas en el material (Boyan B.D. et al, 1996) también es un factor
importante en la adhesion celular las superficies cargadas positivamente contraen
contactos tan estrechos con las células que dificilmente se consigue distinguir la
membrana celular del substrato, mientras que en superficies cargadas negativamente se
consigue notar solo contactos focales entre células y substrato (Shelton R.M. et al,

1998)

El role de la vitronectina en la adhesion celular in vitro ha sido estudiado, la
presencia de vitronectina es esencial para la distribucion spacial, la adhesion y la
proliferacién en una region cargada positivamente en celulas 6seas (Thomas C.H et al,
1997). El role de la adsorcion de la plasma fibronectina en la adhesion celular ha sido
establecido (Altankov G, Groth T, 1994). Ademas esta claro que no solo la naturaleza si
no la conformacion de las moléculas biologicas adsorbidas influencia la consecuente
adhesion celular. Cambios en la conformacion de la plasma fibronectina afecta las
conformaciones del dominio celular y la afinidad de la fibronectina con su receptor de

superficie celular (Iuliano D.J. et al, 1993).

Existe una relacion directa entre la rugosidad y la energia de superficie de los
materiales. En un estudio se evalu6 la adhesion celular en materiales de
polimetilmetacrilado con varios grados de rugosidad. Se demostré que la componente

apolar de la energia de superficie incrementa significativamente con la rugosidad
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aunque la componente basica disminuye y que la adhesion celular tenia relacion con el

grado de rugosidad y la hidrofobicidad (Lampin M. et al, 1993).

1.29 Contraccion de la herida

Es razonable asumir que la migracién de células stromales con potencial osteogenico
ejerce traccion en toda la matriz extracelular de una forma similar a las populaciones
fibroblasticas durante la reparacion dermal. La migracion celular se acompafia siempre
con la traccion con el matriz circundante que suporta el proceso locomotor (Harris et al,

1980).

La generacion de fuerzas contractiles con la matriz extracelular puede ser
explicada con una continua oposicion de fuerzas desde atras en el area ventral y fuerzas
hacia delante en el 4rea dorsal de las células migratorias que se transmiten a la matriz
extracelular por contactos adhesivos. La fuerza de traccion ejercida por los fibroblastos
migratorios causa una reorganizacion local y deformacion del a matriz extracelular

(Harris AK e tal, 1981) y como fendmeno macroscopico puede causar la retraccion de la

herida.

La traccion celular y la migracion son diferentes fendmenos porque las células
marcadamente méviles como macrofagos y leucocitos polimorfonucleares ejercen una
traccion insignificante, mientras que los fibroblastos menos moéviles, o las plaquetas
sessiles, ejercen fuerzas tracionales muy fuertes (Harris A.K. et al, 1981).

Estos tultimos causan la retraccion del coagulo, in cuanto las fuerzas de traccion
provocadas por los fibroblastos son suficientes para impulsarlos de 100 a 1000 veces
mas rapidas de la normal locomocion celular, y podrian ser involucradas como medio
para las células para influenciar la orientacion de la matriz extracelular porque se
encuentran en la alineacion ordenada de las fibras de colageno a lo largo de los centros

de traccion (Harris AK et al, 1981).

1.30 La retencion del coagulo

En la cicatrizacion endosea periimplantaria, la contraccion del tejido de
granulacion y la retraccion del coagulo de fibrina son los dos transducidos a la
superficie del implante y podrian resultar en el despegamiento de la matriz de fibrina o

del tejido de cicatrizacion desde el implante. Es razonable pensar que, de una forma
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similar a los fibroblastos, las células osteogenicas podrian generar fuerzas tracionales

cuando migran en un coagulo de fibrina.

El écido ialuronico junto con la fibrina forman una red tridimensional que
funciona de andamio para la cascada de los eventos de cicatrizacion de la herida
(Weigel et al, 1986). Es razonable que el acumulo de fuerzas contractiles podrian ser

transducidas a la superficie del implante a la cual el coagulo de fibrina estd ancorado.

Las fuerza contractiles podrian exceder a las fuerzas adhesivas, podria ocurrir asi
el despegamiento del coagulo. La solucion de continuidad entre el implante y el tejido
de cicatrizacion circundante podria comprometer el proceso de osteointegracion (Davies
J.E, 1998), y la retencion del coagulo por la superficie del implante se considera un
prerrequisito esencial para la migracion celular a la superficie del implante.

La interfase fibrina-implante tiene que resistir a la fuerzas contractiles del a

contraccion de la herida y de retraccion del coagulo.
Las caracteristicas de un biomaterial son determinadas por la quimica y la topografia de
la superficie. Algunos autores no han encontrado una influencia significativa de la
topografia de la superficie en la respuesta 6sea (Huré G et al, 1996), otros han mostrado
que la topografia superficial tiene una profunda influencia sobre la integracion endosea
(Carlsson L et al, 1988; Buser et al, 1991; Wong M et al, 1995; Wennerberg et al, 1997;
Klokkevold P.R. et al, 1997).

La capacidad de osteoconduccion de una superficie podria ser gobernada por su
habilidad a retener el coagulo adherido de fibrina y resistir a las fuerzas retroactivas
generadas por la actividad migratoria de las células osteogenicas que son requeridas por
la osteoconduccion. La combinacion de la contraccion de la herida y la influencia de la
topografia de la superficie del implante sobre la retencidon del coagulo podrian afectar la

osteointegraccion (Davies J.E, 1998).

1.31 Formacion de Hueso

La formacion de hueso requiere no solo el reclutamiento y la migracion de una
poblacion de células con potencial osteogenico si no también la diferenciacion de esta

poblacidn en una de células secretorias maduras. En la cicatrizacion periimplantaria, la
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poblacion con potencial osteogenico migra a través del coagulo de sangre y asumiendo

la retencion del coagulo, alcanza la superficie del implante en el sitio de la herida.

Las células que alcanzan la superficie empiezan la sintesis de la matriz en la
superficie soélida. Aquellas células que se diferencian antes de alcanzar la superficie
secretaran la matriz. Como resultado, se interrumpiran la migracion y no alcanzaran la
superficie. Asi que la osteoconduccion se manifestard como una espicula dsea que
avanza hacia la superficie diana. La progresion de tales espiculas 6seas ha sido
observado ocurrir con una media de 73 pm (Winet H et al, 1990) a 85um por dia (Winet

H et al, 1988).

Los osteoblastos diferenciados, que secretan activamente, seran transferidos
como resultado de la secrecion de la matriz, o seran englobadas como osteocitos en la
matriz que ellos mismos producen. La translocacion de osteoblastos polarizados, con
actividad secretoria activa, con concomitante producciéon de matriz es llamada
crecimiento aposicional y es un fendomeno totalmente distinto respecto a la
osteoconduccion. Por la tanto la formacion de hueso durante las dos fases de
cicatrizaciéon y la fase anabolica de remodelacion comprenden los dos distintos

fendmenos: la formacion de hueso “de novo” y la formacion aposicional de hueso.

1.32 Formacion de Hueso “de Novo”.

Cuando el nuevo hueso esté formado, eso sefala una continuidad de la actividad
de sintesis de la poblacion de células osteogénicas diferenciadas, o osteoblastos. Donde
el tejido es continuo el cese provisional de la secreciéon de matriz en el crecimiento
aposicional estd marcada por lineas remanentes y en la formacion de hueso “de novo” la
llegada de una nueva poblacion de células en la superficie opuesta esta marcada por la

secrecion de una linea cementizia.

El termino “formacion de hueso de novo” describe la cascada biologica de
eventos que ocuren durante el inicio de la formacion de hueso por la poblacion célular
nuevamente diferenciadas de células osteogenicas. Estas células son sin duda la mas
importante poblacion que forma hueso en los sitios de cicatrizacion implantar asi como

andamio para la construccion del tejido.
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En un estudio realizado sobre implantes removidos al cabo de veinte afios de
insercion (Trisi y cols, 1993), no por fracaso de integracion en el tejido sino por fractura
del cuello del implante se hizo una preparacion de éste junto con el hueso circundante
para ser estudiado a microscopio Optico y microscopio electronico de barrido (MEB). Se
demostro la presencia de contacto directo en una fraccion de la superficie del implante.
La interfase mostraba huecos de grosor constante (entre 1 y 5 um) en todos los casos.
En la parte Osea, el borde se encontraba representado por hueso calcificado con una
capa organica y no calcificada de 1 pm de espesor, similar al tejido osteoide, interpuesto

en algunas areas.

En pequefias porciones de la superficie de titanio fueron observados fragmentos
de hueso calcificado directamente anclados a la superficie del metal. Se observo
también una lamina electrodensa en la interfase dsea. De acuerdo con Sennerby (1991)
ésta parece logica desde el punto de vista biologico, ya que se piensa que la
calcificacion comienza y acaba en esta localizacion. Pueden observarse osteocitos muy
cerca de la superficie del implante, y a mayor aumento es posible evidenciar la
presencia de pequefos canaliculos Oseos desde los osteocitos hasta la interfase. La
evidencia de pequefios agujeros en la cara osea de la interfase observados a microscopia
electronica de barrido soportan este hallazgo y refuerzan la hipotesis de que los

canaliculos de los osteocitos terminan en contacto con la superfcie del metal.

El primero en hablar de lineas cementicias fue Von Ebner en 1875 (Von Ebner
V, 1875) que registré que los osteones estaban demarcados por hueso circumdante por
una distinta matriz que llamoé lineas cementicias “Kittlinien” sugiriendo la funcién
bioldgica de cementar de un osteon secondario a la matriz 6sea circumdante. El termino
lineas cementicias se utiliza reconociendo la inica genesis de esta matriz y el estado de
diferenciacion de las células responsables de su formacion. La composicion de las lineas
cementicias es diferente a la del hueso alrededor en cuanto estdn desprovistas de

colageno, la proteina mas importante del tejido 6seo.

Las lineas cementicias son genralmente consideradas punto debiles por las
frecuentes rupturas que ocurren en esta zona. Tests mecanicos confirman que la fuerza
de la interfase entre tejido y implante es significativamente inferior a la fuerza intrinseca

del hueso (Edwards J.T. et al, 1997).
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La cascada de eventos en la formacion de hueso “de novo” se divide en cuatro
etapas:
1. laadsorcidn de proteinas 6seas no-colagenicas a la superficie solida.
2. lainiciacion de la mineralizacion por las proteinas absorbidas
3. el continuo de la mineralizacion resultante del crecimiento de cristal
4. el asemblage de una matriz de coldgeno recubriente la matriz interfacial con la

mineralizacion con la matriz de colageno.

Se han detectado islas mineralizadas en zonas inmediatamente avanzanzadas al
colageno del frente 6seo, de forma similar se han visto las mismas islas en tejido de
granulacion (Brighton C.T, 1991) existente en sitios de cicatrizacion periimplantar
(Brighton C.T, 1991). Por supuesto, la expresion de proteoglicanos y
glicosaminoglicanos asi como la presencia de osteopontina y sialoproteina, han sido
reportadas durante la cicatrizacion de la fractura dsea, mientras la osteonectina, asi
como la expresion de la fosfatasa alcalina, han sido mostradas en el tejido de
granulacion asi como durante la formacion del callo dseo; la osteocalcina estuvo

presente solo durante la formacion del callo 6seo (Strafford H.J et al, 1994).

La formacién de tejido 6seo “de novo” en una superficie solida como es el caso
del implante ocurre cuando las células osteogenicas diferenciadas estan en contacto con

la superficie.

Asi que durante la formacion de hueso de novo con superficie solida, la
diferenciacion de las celulas osteogénicas produce una matriz cementicia mineralizada
de aproximadamente 0,5 um de espesor. A nivel ultrastructural, esta matriz interfacial
exibe una morfologia heterogénea y consta de muchos componentes organicos y
inorganicos. El contenido inorganico contiene minerales como calcio y fosforo, incluso
hydroxiapatita, mientras que los componentes organicos son problabemente
proteoglicanos y glicoproteinas. La osteopontina parece evidentemente la mayor
glicoproteina de esta matriz inorganica, recalcando la potencial importancia de la
ostepontina en la elaboracion de matriz interfacial. La matriz esta formata por celulas de
fenotipo osteogenico especializado anterior a la expresion de la sialoproteina 6sea. Estas

células necesitan acido ascorbico para expresar plenamente su fenotipo osteogenico, que
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incluye el montaje de matriz de colageno. Aquello que esta matriz osteogénica forma
con la superficie del implante durante la osteogenesis de contacto y el hueso indica que
esta matriz podria tener un role de pivote en el proceso del enlace del hueso con la

superficie de los implante endosseos.

1.33 Crecimiento Aposicional

Aunque las células osteogenicas migratorias no son polarizadas, se trasmutan en
sesiles siguiendo la polarizacion. El comienzo del crecimiento aposicional es marcado
por la polarizacion celular, y a la transicion desde la actividad celular migratoria a la
secretoria. Cuando la produccion y la secrecion de proteinas ha empezado, el nucleo
empieza a moverse hacia el lado apical de la célula, mientras el ergastoplasma va hacia
la parte basal. Por lo tanto, la polarizacion celular ocurre después que la formacion de

hueso ha empezado.

El crecimiento aposicional de hueso estd gobernado por la secrecion de matriz
6sea de colageno por osteoblastos polarizados. Como resultado de acumulacion de
matriz en su parte basal, las células retroceden pasivamente en direccion apical. La
reduccion de la poblacion de las células secretorias ocurre como resultado de la captura
de las células individuales en la matriz, como osteocitos. Esto se manifiesta con una
proliferacion celular limitada. La secrecion de matriz 6sea, de toda forma, se limita al

lado de de las células secretorias que rodea el ya existente hueso.

1.34 Relacidon entre Osteoconduccion y crecimiento aposicional

El crecimiento de hueso se puede dividir en dos tipos diferentes. Primero, la
osteoconduccion, junta con la formacion de hueso “de novo”, produce el crecimiento a
lo largo de la superficie solida. Segundo, el crecimiento aposicional, produce un mas

grande crecimiento de hueso en direccion perpendicular a la superficie.

La osteoconducion permite un crecimiento mas rapido del hueso que el
crecimiento aposicional, porque el hueso puede ser secreto simultdneamente en varias
direcciones a lo largo de un eje en direccion del crecimiento. Contrariamente a esto, en
el crecimiento aposicional, la osteogenesis se limita a un Unico punto en el eje de la
direccion de crecimiento. Por lo tanto ni la actividad migratoria por si misma, ni una

mayor actividad secretoria por las células individuales es responsable de un aumento del
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crecimiento a lo largo del eje, si no el reclutamiento y la migracion de mas células

secretan matriz Osea.

1.35 Osteogénesis de contacto y osteogenesis a distancia.

No todas las situaciones de cicatrizaciones periimplantaria permite por si misma
la colonizacion de la superficie implantaria, especialmente en el caso de la osteogenesis
a distancia (Steflic D.E. et al, 1998). Varias morfologias de interfase hueso-implante
han sido describidas en la literatura (Steflic D.E. et al, 1998).

Exiesten dos tipos de osteogenesis: a distancia y de contacto.

En la osteogenesis a distancia, nuevo hueso se forma en la superficie del viejo en
el sitio periimplantario. La superficie del hueso provee a poblaciéon de células
osteogenicas que deposita una nueva matriz que invade el implante. El nuevo hueso no

se forma en el implante si no empeza a circumdarlo acercandose gradualmente.

Este patron de osteogénesis es el de la osseointegracion en la superficie
mecanizada donde el inicio de la mineralizacion del tejido 6seo cicatricial no se
desarrolla en el implante si no hacia el mismo, posterior a la muerte del tejido

intervenido.

Al revés, en el proceso de la osteogénesis de contacto, el nuevo hueso se forma
primero en el implante. La superficie del implante viene colonizada por osteoblastos
antes de que llegue la matriz 6sea. Este fenomeno es el mismo que pasa en los sitios de
remodelacion 6sea cuando una superficie readsorbida de viejo hueso se popula por

celulas osteogénicas antes que nuevo hueso se deposite.

El factor comin que relaciona la remodelacion oOsea y la osteogénesis de
contacto es que el hueso se forma en el primer momento por diferenciacion de células
osteogénicas. La asi llamada formacion de hueso “de novo” (Davies J.E. et al, 1991).
Resulta claro que un requisito de la formacion de novo es que las celulas dseas deben
primero colonizar la superficie del implante antes de que la sintesis de la matriz
extracelular haya empezado. Por lo tanto, la osteogenesis a distancia culminara en una

aproximacion al implante mientras que la osteogenesis de contacto en un aposicion

60



directa a la superficie. Es inevitable que los dos patrones de osteogenesis ocurran en

cada sitio de cicatrizacion endossea.

La estructura y la composicion de la interfase hueso-implante en el caso de
osteogenesis de contacto (Davies J.E, 1998): es cuando el hueso forma en directa
aposicion con el implante. Una directa aposicion del hueso al implante es el resultado
clinico deseable para la cicatrizacion peri-implantaria porque provee la estabilidad y el
anclaje necesarios al implante para conseguir la distribucioén equilibrada de fuerzas. La
osteogenesis de contacto esta gubernada por la histodinamica de la cicatrizacion
periimplantaria que tienen que ver con la osteoconduccion, y por la formacion de el

hueso “de novo” en la superficie del implante (Davies J.E, 1996).

1.36 Métodos de investigacidén de la rugosidad superficial utilizados para superficies de

Titanio.

M¢étodos de investigacion por topografia, morfologia, y estructura. Los
implantes utilizados recientemente tienen una topografia compleja, asi que es muy
importante utilizar metodos de scala ancha, como los siguientes:

SEM: microscopia electronica de barrido

TEM: microscopia electronica de transmision
XRD: difraccion de rayos-x

AFM: microscopia de fuerzas atomicas

STM: microscopia de efecto tunel

MFM: microscopia de fuerzas magneticas
SNOM: microscopia optica de barrido de campo
IM: microscopia de interferencia

MSP: perfilometria stilo mecanica

LPM: perfilometria laser de no contacto

CLSM: microscopia laser de barrido confocal

Meétodos de investigacion por espesor de capa. Para establecer el espesor de la capa de
oxido, metodos Opticos normalmente utilizados por ......... , especialmente ellipsometria,
sin embargo se puede averiguar el espesor de la capa de oxido indirectamente con

métodos utilizados por las propriedades quimicas ( como XPS y SIMS):
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ELM: elipsometria
XPS: spetroscopia fotoelectronica de rayos-x
SIMS: spetroscopia de masa ionica secundaria

AES: spetroscopia electronica de Auger

Investigation metodos por propriedades quimicas: la biocompatibilidad de los implantes

depende de capa exterior, de manera que es muy importante identificar la estructura

quimica de la misma:

secundaria

electrones

XPS
AES

ToF-SIMS: spectroscopia de “tiempo de vuelo” de masas ionicas

ISS: spectroscopia de dispersion ionica

HREELS: Espectroscopia de alta resolucion de pérdida de energia de

NEXAFS: espectroscopia de la fino-estructura de la absorcion de la

radiografia del cercano-borde

FTIR: Espectrofotometro de Infrarrojo de Transformada de Fourier

Me¢étodos de investigacion de las reactiones de superficie. Después de la implantacion,

muchos procesos tienen lugar en organismo humano (absorciéon de proteinas,

adhesividad celular), para investigar estos se utilizan los metodos de:

ELM

SPR: resonanza de superficie plasmada

QCM: microbalanza de cristales de cuarzo
OWLS: spectroscopia optica de ondula cion de luz

RM: espejo de resonancia

M¢étodos de investigacion de energia superficial: la interacidon entre el implante y el

tejido circumdantedepende de la energia superficial, y este factor puede ser investigato

con los siguientes métodos:

AFM

LFM: microscopia de forzas laterales
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SFA: aparato de fuerzas de superficie

Metodos de investigacion de la planificacion y orientacion de la superficie: la
orientacion y la conformacion de la massa molecular de la superficie es muy importante
para las reactiones con las células. Se puede averiguar mas sobre los enlaces quimicos y
la modificaciones moleculares utilizando los siguientes metodos:

AFM:

NEXAFS

HREELS

FTIR

XPS
Son estos los metodos de investigacion mas frecuentemente utilizados en el estudio de

superfcies de titanio (Suba C. et al, 2005).

Las técnicas estan limitadas por la resolucion lateral y/o vertical y la
accesibilidad a los detalles de la superficie, ademés de por su longitud de medida
maxima o el rango de area y/o de altura capaces de ensayar.)

La microscopia de fuerza atomica ofrece la mas alta resolucion tanto vertical como
lateral (atomica a nm). Alta versatilidad en términos de condiciones de medida en

diversos ambientes.

1.37 Fenomenos interfaciales: tension superficiales.

La tension superficial o interfacial y de un fluido e suna magnitud fisica que
indica la fuerza local existente en los fluidos que tienden a minimizar el area interfacial
de la interfase, y es responsable tanto de la forma como de la deformacion que

adquieren los fluidos en la interfase.

Todo sistema tiende a disminuir espontaneamente su area, es decir, a distribuir
su volumen exponiendo la menor cantidad de superficie para tener mayor estabilidad.
Por ejemplo, cuando se ponen en contacto dos gotas de un mismo liquido tienden a
unirse para formar otra mayor y reducir asi la relacién superficie/volumen. Si esto no

fuera cierto, los liquidos tenderian a dividirse en gotas cada vez mas pequefas.
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Suponiendo dos fases en contacto, una liquida y otra gaseosa, las moléculas del
liquido estan rodeadas por todos lados por otras iguales con las que ejercen fuerzas
atractivas de cohesion (Fig. 1.1). A pesar de la agitacion térmica que puede desplazar
las moléculas de un lado a otro, la resultante de estas fuerzas es nula debido a la simetria
y existe un equilibrio. Sin embargo, en la superficie, hay una fuerte asimetria, ya que en
la fase gaseosa, es decir, en el aire, hay muchas menos moléculas y, ademas, lejos de la

superficie, donde podrian interaccionar con la superficie del liquido (Fig. 1.3).

Como consecuencia, la resultante de las fuerzas atractivas en la superficie no es
nula sino que esta dirigida perpendicularmente a la superficie y hacia el interior del
liquido. Como las interacciones son atractivas, las moléculas tenderdn a colocarse en el
interior , donde ejercen mas interacciones, tendiendo a disminuir el volumen de la

sustancia y a disminuir también la superficie interfacial.

Fig. 1.3: Tension superficial de un liquido. Se puede observar la asimetria de fuerzas en
la superficie que genera una resultante dirigida hacia el interior y la simetria en el

interior que genera una situacion de equilibrio.

Asi, en la superficie de un liquido se crea una fuerza dirigida hacia el interior de la
sustancia, formandose una membrana tensa que ejerce una presion hacia el interior y
que actua ofreciendo una resistencia a la extension o a la penetracion. Este es el

concepto de tension superficial.

Desde un punto de vista termodindmico, la tension interfacial se puede
determinar como la energia libre adicional por unidad de area causada por la presencia

de la interfase y representa el trabajo necesario para incrementar el area interfacial del
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liquido en la unidad de superficie, ya que la tension interfacial se opone al incremento

de la misma.

Asi, experimentalmente se ha podido comprobar que para aumentar la superficie
de un sistema hay que efectuar un trabajo sobre el mismo y este trabajo es proporcional
al incremento del area superficial:

dW=ydA
donde dW es el incremento del trabajo, y es la tension superficial y dA es el incremento
de la superficie.

Por lo tanto la tension suérficial se puede definir como la fuerza por unidad de

longitud (mN/m) o bien como la energia libre por unidad de superficie (mJ/m?).

El término tension superficial se suele utilizar cuando una de las fases en la
interfase es gaseosa, mientras que el termino tension interfacial se mantiene en general

para definir cualquier tipo de interfase liquido-gas, liquido-liquido o liquido-sélido.

Probablemente, la primera persona que hablo de los fendmenos de superficie fue
Galileo. En 1612, Galileo deposit6 una fina pelicula de oro sobre el agua y noté como la
superficie del solido estaba por debajo del nivel del agua (Drake, 1981). No tenia el
concepto de tension superficial, pero problamente tuviera una idea correcta de los

conceptos de humectabilidad y mojabilidad (Good, 1993).

De todas formas, a pesar de este precedente historico, la primera descripcion
teorica fue realizada simultdneamente por Laplace (1805) y Young (1805) observando
el ascenso y descenso de un liquido en un capilar. De ahi que también se conozca a esta
descripcion como teoria de la capilaridad. La teoria se basa en la determinacion de la
diferencia de presion que hay entre los fluidos homogéneos separados por la interfase

curva, a la que se denomina presion capilar.

Basicamente, la expresion de Laplace y Young relaciona la diferencia de presion
de los fluidos en la interfase curva con la tension interfacial y la curvatura de la interfase

mediante la ecuacion:

AP=Y (1/R; + 1/Ry)
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Donde y es la tension interfacial, R; y R, representan los dos radios principales de
curvatura, que determinan la curvatura de la interfase en los dos planos perpendiculares
que contienen a la normal local a cada punto de la interfase y AP es la diferencia de

presiones en la interfase.

Mas tarde se establecio otra expresion de la ecuacion Young-Laplace conocida
como ecuacion de Young, en la que se establece que en condiciones de equilibrio
termodinamico entre las tres interfases sélido-vapor, sélido-liquido y liquido-vapor al

colocar liquido sobre una superficie solida, viene dada por:

Ysv- YsL= YLv c0s O

donde ysv, ys. ¥ yrv son las tensiones interfaciales correspondientes a las interfases
solido-vapor, solido-liquido y liquido-vapor, respectivamente, y © es el angulo la
tangente a | agota en el punto de contacto entre el solido y el liquido, que por definicion,

corresponde al llamado 4ngulo de contacto.

VAPOR
YLV
s f e
s
SOLIDO

Figura 1.4.: Gota sésil sobre una superficie solida que contiene las tres fases liquido,
vapor y solido y sus interfases. El dngulo de contacto es el angulo formado por la
tangente del a interfase liquido-vapor y la interfase solido-liquido en el punto de

contacto.

La linea curva que rodea la gota comun a las tres fases se denomina linea de

contacto o linea delas tres fases.

La ecuacion de Young tiene gran importancia, ya que establece que las tensiones
interfaciales son propiedades de equilibrio, y esto sirve como base para poder explicar
los fendmenos interfaciales mas comunes como la adsorcion, la extension, el mojado y

la adhesion. La ecuacioén es valida siempre que tengamos definidos los valores de
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equilibrio de los parametros interfaciales, lo que no sucede en el caso de que la

superficie no sea plana, lisa, isétropa, homogénea.

Ademas establece que las tensiones interfaciales son propiedades de equilibrio, y
esto nos permite determinar de modo indirecto la tension interfacial sélido-liquido y
solido-vapor, asi como describir las propiedades fisico-quimicas de la superficie como
su caracter liofobo/liofilo, su rugosidad, la existencia de impurezas y de grupos

funcionales, etc (Miller C. Y Neogi P, 1985; Neuman A.W. y Spelt J.K, 1996).

Entre los métodos que pueden dar medida de la tension superficial, se encuentra
el basado en la geometria de la gota. Este método ofrece grandes ventajas respecto al

resto del as técnicas convencionales (Holgado, 1996):

1° Se necesitan pequenas cantidades de liquido paras u realizacion.

2° Se puede aplicar tanto a interfases liquido-vapor como a interfases liquido-
liquido.

3°  Permiten aislar la interfase del exterior, evitidndose la contaminacion
ambiental y, ademads, pudiéndose llevar un control de la temperatura de la temperatura
tan importante en la medida de la tension interfacial.

4° El sistema no interfiere en la interfase, lo que permite tener una medida mas

exacta de los parametros interfaciales.

El procedimiento experimental en las técnicas basadas la geometria de la gota se
basa en la formacion de dos tipos de gotas: sésil y pendiente, que constituyen dos
interfase curvas estaticas clasicas, para posteriormente evaluar la geometria de las
mismas. La gota sésil se obtiene al depositar una pequeiia cantidad de liquido sobre la
superficie (Fig. 1.3), mientras que la gota pendiente se obtiene suspendiendo una gota

en el extremo de un capilar (Fig. 1.3).
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Figura 1.5.: medicion del angulo de contacto.

1.38 Angulo de contacto

Cuando se deposita una gota de liquido sobre una superficie solida, esta adopta
una forma controlada por la energia libre de las tres interfases involucradas sélido-
liquido, sélido-vapor, y liquido vapor como se muestra en la figura 1.5. El angulo de
contacto es el angulo que forma la tangente de la interfase liquido-vapor con respecto a
la superficie solida (interfase solido-liquido) en el punto de contacto o linea de tres

fases.

El angulo de contacto estd muy relacionado con los conceptos de extension y
mojado de tal forma que un liquido se extiende mas o menos sobre una superficie sélida
segln sea el valor del angulo de contacto menor o mayor respectivamente. Asi, si el
angulo de contacto tiene un dngulo muy pequefio, proximo a cero, se dice que el liquido
“moja” totalmente la superficie, puesto que se extiende completamente sobre la misma.
Por el contrario, si el angulo de contacto es proximo a 180° el liquido se contraera,
pudiéndose observar claramente que la gota se separad e la superficie; en este caso, el

liquido se dice que no “moja” a la superficie sélida.

El 4ngulo de contacto que se mide experimentalmente no coincide, en general,
con el angulo de contacto de equilibrio o angulo de contacto de Young, sino que forma
parte de un intervalo de valores asociados a los posibles estados metaestables del

sistema (Neumann A.W. y Spelt J.K, 1996; Drelich J, 1997; Decker E.L, 1999).
Suponiendo que una gota resbalara por un plano inclinado, se pueden definir dos

angulos de contacto. Uno el angulo de contacto de avance, que es el que forma la gota

en el frente de avance. Otro es el d&ngulo de contacto de retroceso, que es el que forma la
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gota en la zona de retirada. Si esta gota resbalara sobre una superficie homogénea, lisa y
solida, el angulo de contacto de avance y retroceso serian iguales. Sin embargo, en las
medidas del angulo de contacto es posible observar diferencias entre el angulo de
contacto de avance y el angulo de contacto de retroceso. La diferencia existente entre el
angulo de contacto de avance y retroceso se denomina histéresis y responde a la
expresion:
H= 0, -6,
donde H es la histéresis, O, es el angulo de contacto de avance y ©; es el angulo de

contacto de retroceso.

La aparicion de la histéresis en la medida del dngulo de contacto puede estar
desencadenada por muchos factores pero todos ellos estan relacionados con la
existencia de irregularidades y heterogeneidades quimicas y morfologicas en el
substrato. Entre las causas que pueden provocar histéresis se encuentran la
contaminacion tanto del liquido como del substrato, la rugosidad de la superficie, la

heterogeneidad quimica y morfologica o la porosidad.

Las superficies reales no van a cumplir en general las condiciones de idealidad
con lo cual la validez de la ecuacion de Young es relativa. Por ello, en la bibliografia
(Johnson R.E, Dettre R.H, 1969; De Gennes P.G, 1985; Schwartz L, Garoff S, 1985; De
Coninck, 1994; Marmur A, 1994; Neumann A.W, 1996; Collet P y cols, 1997) se
pueden encontrar multitud de formulaciones que tratan de justificar o completar la
ecuacion de equilibrio de Young para que incorpore las discrepancias encontrada sen las
superficies reales, intentando proporcionar un sentido fisico al valor del angulo de

contacto.

El procedimiento mas habitual para la obtencion del angulo de contacto se basa
en la visualizacion directa del dngulo que forma la gota liquida depositadas obre la
superficie s6lida mediante el uso de un gonidometro (Neumann A.W. and Good R.J,
1979).

La técnica utilizada en el estudios e basa en la geometria de la gota de liquido, se
determinan los parametros interfaciales a partir del perfil del a gota. El procedimiento

experimental depende del tipo del a interfase curva estatica objeto de estudio. El tipo
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utilizado fue el del a gota sésil: se deposita un agota de liquido sobre una superficie
solida e naire o bien inmerso en un liquido menos denso que el de la gota.
Tradicionalmente después de formar dicha interfases e colocaba un gonidmetro para

visualizarla.

En la actualidad, gracias al avance que se ha producido en la tecnologia
informadtica, se ha optado por almacenar las imagenes del gonidometro directamente en el
ordenador para que se encargue de su andlisis, y determine de una forma mucho mas
precisa y automatica el angulo de contacto utilizando técnicas de tratamiento digital de

imagenes.

La determinacion de la tension interfacial de la gota mediante esta técnica se
hace de manera indirecta utilizando la ecuacion de Young-Laplace y la imagen de la
interfase presente en la fotografia. Para ello, es necesario comparare el perfil de la gota
experimental con el que se obtendra a través de la ecuacion de Young-Laplace. Dado
que la resolucion exacta del a ecuacion de Young-Laplace es complicada, los resultados
que inicialmente se obtenian con esta técnica eran muy pobres. Sin embargo,
actualmente, la aplicacion del Analisis Numérico combinado con el Tratamiento Digital
de Imagenes permite realizar ajustes mucho mas precisos. Entre los métodos numéricos
destacar el algoritmo ADSA (axisymetric Drop Shape Anélysis) elaborado por el grupo
del profesor Neuman (Neumann A.W, Spent J.K, 1996) como uno de los métodos de
ajuste mas precisos que se han elaborado hasta ahora, y que es ampliamente utilizado

por distintos laboratorios (Noordmans J, Busscher H.J, 1991; Nahringbauer I, 1995).

Este método es un algoritmo numérico de ajuste muy preciso cuyo
funcionamiento se basa en la busqueda del a curva, solucion de la ecuacion de Young-
Laplace, que mejor concuerda con el perfil experimental, lo que nos permite conocer de
modo indirecto los pardmetros interfaciales que caracterizan dicho perfil experimental
como la tension interfacial, el area interfacial, el volumen de la gota, el radio de
contacto, el angulo de contacto, el radio de curvatura del apice, etc.

Existen otras derivaciones del método ADSA, en nuestro estudio se utilizé el ADSA-P
que se adapta al perfil de la gota a partir de su proyeccion en el plano vertical.
El empleo del ordenador para la adquisicion de datos conlleva, ademas del proceso de

adquisicion de imagenes, un posterior andlisis digital de las imagenes para extraer
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aquella informacion relevante, que en este caso, equivale a la obtencion de las

coordenadas de perfil experimental de la gota.

ADSA

/‘\ Gotas teodricas

Perfil real de
la gota

NO

(Se ajusta a la
gota teorica?

SI

Medidas
interfaciale

Figura 1.6.: Diagrama de flujo del a aplicacion del método ADSA para la determinacién

de medidas interfaciales a partir de las coordenadas experimentales obtenidas a través

del tratamiento digital de imagenes. Por lo tanto, la aplicacion del método ADSA

consiste en buscar el mejor ajuste posible entre las coordinadas experimentales y

teoricas.
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Capitulo 2: Objetivos y diseno del

estudio

En este capitulo se plantea el objetivo principal que ha tenido este trabajo,
concretandolo en otros mas detallados. Posteriormente, se describe el disefio del estudio
realizado para la consecucion de este objetivo.
2.1. Objetivos

El objetivo principal de este trabajo ha sido el estudio cuantitativo y cualitativo
de la rugosidad de varias superficies de titanio, para lo cual ha sido necesario la

caracterizacion del titanio y la comprobacion de la respuesta de adhesion y celular.

Este objetivo general se ha concretado en otros objetivos, con los que se ha

buscado lo siguiente:

1° Aplicar la técnica ADSA (Aximmetric Drop Shape Analysis) en la medida del

angulo de contacto del titanio.

2° Identificar la influencia de la heterogeneidad quimica y morfoldgica del

titanio en el angulo de contacto.

3° Evaluar la influencia del tratamiento de arenado, grabado acido, y arenado y

grabado acido en la humectabilidad del titanio.

4° Evaluar la influencia del tratamiento de arenado, grabado 4cido, y arenado y

grabado 4cido en la rugosidad del titanio.

5° Evaluar la influencia del tratamiento de arenado, grabado acido, y arenado y

grabado 4cido del titanio en la adhesion célular.
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6° Evaluar la influencia del tratamiento de arenado, grabado acido, y

arenado y grabado 4cido del titanio en la morfologia celular.
7° Evaluar la influencia del tratamiento de arenado, grabado &cido, y
arenado y grabado acido del titanio en la topografia superficial de las

superficies.

2.2. Diseiio del estudio

Para la consecucién de estos objetivos, el estudio consta de distintos
experimentos agrupados en dos apartados diferenciados. En el primer
apartado, se realiza la caracterizacion de la superficie del titanio con la
finalidad de estandandizar las condiciones de trabajo y controlar algunas
variables. Para este fin se analizan factores como la rugosidad, la influencia
de la heterogeneidad quimica y morfologica del titanio en el angulo de

contacto.

En un segundo apartado, una vez demostrada y controlada la posible
influencia de estas variables, se valora la rugosidad y la humectabilidad de
cuatro superficies diferentes, y se realizan pruebas en vitro de adhesion

célular.

Este proyecto se ha realizado en colaboracion entre los Departamentos de
Estomatologia y Fisica Aplicada de la Universidad de Granada, y el
Departamento de Ciencias Biomédicas de la Facultad de Medicina de la

Universidad de Sassari (Italia).

A continuacioén sed escriben diversos aspectos metodoldgicos seguido
sen los distintos experimentos realizados en este trabajo. Tras eso,se realiza
una descripcion de cada experimento, detallando su material y método, sus

resultados y su discusion.
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Capitulo 3: Material y metodo

En este capitulo se detallan los elementos necesarios y el proceso seguido para la
realizacion de los experimentos. En primer lugar, se describen la preparacion de los
especimenes y los dispositivos y técnicas utilizados de forma general. Posteriormente,
se desarrolla la aplicacion de la preparacion de los especimenes y de estos dispositivos y

técnicas en la realizacion de cada experimento en particular.

3.1. Preparacion de los especimenes

El material base empleado ha sido Ti c.p. Grado II, los discos se han obtenido a
partir de la mecanizacion de barras de 6 cm por un diametro de 12 mm del material
referido (Manfredi Pure Titanium, S. Secondo di Pinerolo, Italia). Se cortaron en un
micrétomo Accutom 50 (Struers, Alemafia) (Fig. 3.1) utilizando discos de corte

diamantados.

Figura 3.1.: Micrétomo utilizado par acortar las barras de titanio.
Una vez obtenidos los discos se han pulido manualmente con discos de
SiC de 240, 320, 400, 600, 800, 1200 grit (Fig. 3.2.). El ultrapulido se ha
realizado con particulas de aluminio de 1, 0,3, 0,05 um (Fig. 3.3.) hasta llegar a
un pulido a espejo (Fig. 3.4.).
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Fig. 3.2.: Discos abrasivos utilizados en el pulido

Fig. 3.3.: Particulas de aluminio utilizadas en el ultrapulido
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Fig. 3.4.: Discos de titanio después del tratamiento de pulido

Superficie arenada

Los discos lisos se han lavado en bafio de agua destilada en ultrasonidos vy,
posteriormente, se han secado con aire forzado antes de ser arenados con las particulas
de proyeccion. El arenado se ha llevado a cabo en una maquina arenadora de laboratorio
de pequeias dimensiones (1,5 m de ancho, 0,75 m de profundidad y 0,90 m de alto). La
maquina dispone de una boquilla fija.

Se han empleado particulas abrasivas comerciales de 6xido de aluminio (A1203),
estas particulas estdn compuestas por el 99,78% de Al,Os, el 0,18% de NaO,, y 0,04%
de Fe;O3 (% en peso).

Las condiciones del arenado para todos los discos tratados han sido:

- Presion de proyeccion: 0,25 MPa,

- Tiempo de proyeccion minimo: 3 minutos, para garantizar una tasa de recubrimiento
de la rugosidad de un 100 %,

- Distancia de proyeccion entre el disco y la boquilla: 3 cm,

- Angulo de impacto del haz de particulas: 60°.

Superficie grabada

Lo discos después de ser pulidos se han grabado con acido fluorhidrico al 10%
por 5 min se han lavado con agua destilada en bafo de ultrasonido antes del proceso de

pasivado.
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Porceso de Pasivado

Los discos tras el arenado y/o el grabado acido se han lavado en ultrasonidos con
acetona al 70% durante 20 min y se han secado con aire forzado. La pasivacion ha
consistido en un ataque quimico con una disolucién de acido nitrico al 30% durante 3
min.

Finalmente, todos los discos se han lavado en ultrasonidos con acetona al 70% por 20
min y se han secado con aire forzado, y sucesivamente se han lavado en agua destilada

por 30 min y secado con aire forzado.

3.2 Dispositivos v técnicas utilizados: medida de la tension superficial v el angulo de

contacto con el método ADSA (axisimetric Drop Shape Analisis).

El sistema ADSA es un programa que implementa un método numérico para la
evaluacion de la tencion superficial y el angulo de contacto a partir de la geometria de la
gota. Fue desarrollado por Rotenberg et al. (1982) y mejorado por Cheng et al. (1990).
El método ADSA ajusta las coordenadas de la gota obtenida por un tratamiento digital
de iméagenes a una ecuacion tedrica. La ecuacion teorica utilizada es la ecuacion de

capilaridad de Laplace (1805):

AP=Y( 1/R; + 1/Ry)
donde Y es la tension interfacial, R; y R, representan los radios principales de curvatura

y AP es la diferencia de presiones en la interfase.

El método ADSA desarrolla dos técnicas relacionadas, que son la técnica
axisymmetric drop shape analysis profile (ADSA-P) (Cheng et al, 1990; Cheng y
Neumann, 1991) y la técnica axisymmetric drop shape analisis contact diameter

(ADSA-CD) (Cheng et al, 1990; Duncan-Hewitt et al, 1989).

La técnica ADSA-P determina la tension superficial de un liquido-fluido y el
angulo de contacto a partir de la geometria de un menisco axisimmetrico formado por
una gota pendiente o una gota sésil. A partie de perfil de la gota, ADSA-P busca el
mejor ajuste entre las coordenadas obtenidas experimentalmente y las coordenadas

teoricas de forma que se satisfaga la ecuacion la capilaridad de Laplace.
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ADSA-P so6lo necesita conocer, a parte de algunos puntos del perfil de la gota, la
densidad del liquido y la aceleracion local de la gravedad. Para conseguir datos realistas
es muy importante que el perfil de la gota a analizar posea una geometria totalmente

simétrica.

En este estudio se ha realizado la técnica ADSA-P en la medida de la

humectabilidad de las superficies de titanio con agua destilada.

3.3.: Instrumento de medida.

Para la planificacion del método ADSA vy el procesamiento de las gotas sésiles,
se ha utilizado un instrumento que consta de varios elementos. En la figura 3.4 se
muestra un esquema del dispositivo para la técnica ADSA-P. La figura 3.5 muestra un

aspecto del laboratorio de Fisica aplicada de la Universidad de Granada.

Fig. 3.5.: Esquema del dispositivo utilizado para medir el angulo de contacto de una

gota sésil con la técnica ADSA-P.

1° Mesa antivibratoria (Fig 3.5). todo el dispositivo se montd en una mesa
antivibratoria Vibraplane (Kinetic System, Boston, MA, EE.UU.) para evitar pérdidas
en la precision de las medidas causadas por las vibraciones procedentes del edificio.
La mesa esta construida con un papel de acero procedentes del edificio. La mesa

estd construida con un panel de acero inoxidable con taladros roscados (n-6) para
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poder montar cualquier elemento. Este panel estd apoiado sobre cuatro patas que tenian

un mecanismo neumatico nivelador.

2° Microposicionador de superficies y gotas (Narishige, Tokio, Japoén).  Esta
compuesto por tres tornillos micrometricos que permiten mover libremente la
superficie en cualuier direccion.

El microposicionador permite también alinear la horizontal de la superficie
donde se apoyan las gotas sésiles ola rejilla utilizada en el proceso de

calibracion.

3° Microscopio. Es una de las piezas claves del dispositivo experimental para la
adquisicion de imagenes Optimas cuyo objetivo debe tener una  ausencia casi
absoluda de distorsiones geométricas en todo intervalo de aumentos utilizados. Se ha
utilizado un objetivo en el microscopio que permite ampliar los aumentos hasta en un
factor 6 sin ninguna pérdida apreciable; se trata de un objetivo Apo-Zoom Wild
400076 (Leica Instruments GMBH, Nussloch, Alemania) con una distancia focal
de 200 mm y una apertura 1:6. la imagen que se obtienes e almacena en el

ordenador. Fisicamente, la imagen se captura desde una camara de video digital.
El microscopio lleva adaptado una fuente de luz halégena anular modelo GLS

150 (Leica Instruments GMBH, Nussloch, Alemania).

4° Camara de video. Se utilizé una camara CCD (charge couple device) de alta
resolucion ~ modelo SSC-M370CE (Sony, Tokio, Japén) con una resolucion de

752x582 pixeles en un area de 6,3x4,7 mm, con una sensibilidad de 0,3 lux.

5° Tarjeta Digitalizadora. Se ha utilizado una tarjeta digitalizadora de

768x576 pixeles para la tarjeta DT-3155 (Data Translation Frame Grabber
Board, Malboro, EE.UU.) y una sensibilidad de 0,3 lux, con buffer de memoria
(frame memory), para su posterior tratamiento o presentacion en la pantalla del
ordenador.  Dependiendo del modelo de FG el buffer de memoria puede estar
ubicado en la propia tarjeta digitalizadora o en la memoria RAM del ordenador.
Finalmente, si se necesita visualizar la imagen digital en un monitor, habra que

realizar una nueva conversion de la imagen digital a una sefial analogica, ya que

79



la mayoria de los monitores actuales, basados en tubos de rayos catddicos,

requieren una entrada de ese tipo.

6° Ordenador. Para el procesamiento y andlisis de iméagenes se han

utilizado un conjunto de ordenadores PCs: un PC 486 DX-33 con 4 Mb
RAM, un PC 486 DX2-66 con 8 Mb RAM y un Pentium 100 con 16 Mb de
RAM.

7° Reticula de calibracion. Es otro de los elementos necesarios en el instrumento
para poder analizar las gotas en las imagenes. La  visualizacién de la reticula a través
de la cdmara CCD tiene un doble fin. Por un lado permite calibrar las gotas
sesiles de las inmagenes para conocer con exactitud las dimensiones fisicas de
las mismas. Por otro lado, permite conocer y corregir mediante software la posible
distorsion geométrica que pudiera tener el dispositivo Optico. En este caso, se ha

optado por una rejilla que contiene reticulas cuadradas de 0,25 mm de  lado

(Graticules Limited, Tonbridge, Reino Unido).

8° Plomada. Consiste en un hilo de nylon del cual cuelga un objeto pesado
que se introduce en una cubeta de agua para amortiguar las oscilaciones. Se
utiliza antes de iniciar la experiencias y antes de colocar la reticula para conrregir la
posible inclinacion que tenga la alineacion vertical de la camara. La imagen de este
hilo es visualizada por la camara, y el programa Contacto (Holgado, 1996) analiza
las coordenadas de dos puntos de la plomada frente a la vertical de la camara de

video.

9° Calibre circular. Con objeto de calibrar la extension de la gota con tamafo
conocido, antes de realizar las gotas obtenidas, se toma la imagen de un circulo de 0,3
cm. Esta medida se introduce en el ordenador para realizar los calculos de angulo de

contacto.
10° Programas informaticos Dinaten, Imgdisp, Adsad. Facilitan al usuario

todas las operaciones de captura, almacenamiento, procesamiento y  andlisis de las

imagenes. Por otra parte, permiten evaluar los pardmetros interfaciales (tension

80



interfacial, angulo de contacto, volumen medio, radio de contacto, etc.) de

cualquier gota sésil.

11° Instrumental para depdsito y creacion de gotas. Es necesario para
depositar la gota en la superficie de estudio o para la creaciéon de una gota
pendiente. Para el deposito de una gota sobre una superficie se han
utilizado dos microjeringas (Labsystems Oy, Helsinki, Finlandia; Gilmont,
Barrinton, IL, EE.UU.), una micropipeta de puntas desechables (Eppendorf,
Hamburg, Alemafia) y un microinyector Microlab 500 (Hamilton,  Reno, NV,

EE.UU.) con jeringa de 0,025 ml (Hamilton, Reno, NV, EE.UU.).

3.4. Obtencion de la medidas interfaciales

El proceso de obtencion de las medidas interfaciales con la técnica ADSA-P

(Fig. 3.4) sigue varias fases:

1° Posicionamiento del microscopio. El microscopio se posiciona horizontal,

paralelo al plano horizontal.

2° Calculo del angulo de rotacion. Para la evaluacion de la gota  pendiente, en
la primera fase se calcula el 4ngulo de rotacion de la cdmara mediante la

visualizacion y evaluacion.

3° Calibrado. Se introduce la imagen que contiene la rejilla y se extraen los
puntos de insereccion (puntos control) para conocer la transformacion ~ geométrica a

aplicar en cada zona de la imagen (Fig. 3.7)

4° Visualizacion de la gota (Fig 3.7). Se visualiza la imagen de la gota a

analizar y se extrae automaticamente mediante el programa Contacto el perfil
de la gota. Se corrigen las coordenadas del perfil con el dngulo de rotacion de la camara
obtenido en la primera fase. Se aplicala  transformaciéon geométrica para cada punto
del perfil y se obtienen las  coordenadas fisicas definitivas en cm libres de

distorsiones.
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5° Determinacion de la tension superficial o el angulo de contacto.
Mediante la técnica ADSA y con las coordenadas fisicas de la gotase  calcula

la tension superficial o el 4ngulo de contacto.

El dispositivo de medida construido contiene los siguientes

sistemas:

Fuente Difusor
luminosa

Microscopio

Gota sésil

Mesa antivibratoria

Fig 3.6.: Esquema del sistema Optico y de adquisicion de imagenes. La interfase curvas e

transilumina proporcionando una imagen digital con mayor contraste.

Procedimiento del instrumento en laboratorio.
El protocolo de trabajo utilizado para obtener medidas precisas de los parametros
interfaciales es el siguiente:

1) Limpiar exhaustivamente todos los recipientes, superficies y utensilios que
se van a utilizare n la experiencia y seguir las normas de limpieza y trabajo
del laboratorio.

2) Comprobar que todos los dispositivos (ordenadores, camaras CCD, inyector,
termostato, etc..) funcionan correctamente.

3) Calibrar el instrumento en funcion del tipo de experiencia a realizar.

4) Montar en la mesa antivibratoria los elementos necesarios en funcién del tipo
de experiencia a realizar:

5) Se coloca la muestra a analizar encimad el microposicionador.
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6) Se introduce en la jeringa la disolucion o el liquido para formar la gota sésil.

7) Se captura la imagen utilizando el progrema Dina Ten teniendo en cuenta
que:

8) Laimagen debe estar bien enfocada y contrastada.

9) Las gotas tienen que formarse utilizando una cantidad constante de liquido
(cinco um en nuestro estudio) y de forma que favorezcan la aparicion de los
efectos que modelan la curvatura de la interfase, la gravedad que tiende a
alargar la gota y la tension interfacial que tiende a contraerla.

10) Realizar el proceso de captura, almacenamiento y andlisis de cuantas
imagenes sean necesarias segun el tipo de fendmeno interfacial a estudiar
con el programa Dina Ten de forma programada antes de realizar la
experiencia o bien de forma controlada segin las necesidades del
investigador. El programa se encarga de la analisis y obtencion de medidas

sobre las imagenes capturadas de perfil lateral.

La eleccidn de la determinacion del angulo de contacto desde la vista lateral es debida al
tipo de gota sésil, teniendo generalmente valores préoximos o mayores de 90° es
realmente dificil determinar los extremos de la gota con la superficie (gota sésil) (Fig

3.6).

Figura 3.7.: (a) Gota sésil con angulo de contacto mayor de 90° (b) gota sésil con angulo de contacto

menor de 90°.

Para cuantificar el angulo de contacto, por cada corte se midieron
consecutivamente tres gotas de aguad estilada desionizada con un volumen de 0,5 pl
que fueron depositadas con microjeringa (Gilmont, Barrinton, IL, ee.uu.) (Fig. 3.7) En
los cortes s6lo se depositaron tres gotas para evitar la alteracion del espécimen durante

la segunda y tercera medida.
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Fig. 3.8.: Medicién del angulo de contacto en una de las superficies

estudiadas.

Caracterizacion superficial

3.4. Microscopio electrénico de barrido

Dentro de las nuevas generaciones de microscopio electronico de barrido se
encuentran los de alta resolucion conocidos como Fe-SEM con las que se puede obtener
imagenes a mayor ampliacion y mejor resolucion. A la par de estos avances esté la
disminucién del vacio necesario para el desplazamiento rectilineo de los electrones
dentro de la columna con los que se genera las imagenes de nuestras muestras. Asi,
podemos encontrar los microscopios de bajo vacio y los tltimos llamados ambientales
que posibilitan la visualizacién de muestras resilientes de mayor uso en muestras

bioldgicas.

Todas las muestras necesitan un tratamiento de deshidrataciéon que les proporciona
estabilidad en medios de vacio que no contaminen la columna y estabilidad en el tiempo
por ello los tratamientos son invasivos e irreversibles. El microscopio electronico de
barrido de alta resolucion, modelo Gemini fabricado por LEO Alemania, es el que se
uso en el presente estudio.

Las imagenes obtenidas proporcionan informacion morfoldgica y cualitativa; con ayuda
de algunos tratamientos de imagen se logra extraer algunos datos semi-cuantitativos y

cuantitativos pero siempre son indirectos.
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Figura 3.9.: Microscopio de alta resolucion modelo
Gemini fabricada por LEO Alemania.

3.5. Evaluacion de la superficie con microscopio confocal

El microscopio Confocal fue descrito por primera vez por Minski M. en 1957,
originalmente llamado “microscopio de doble enfoque” (Jordan 2003). La microscopia
tradicional siempre se ha limitado al estudio de muestras planas para situar toda su
superficie a una misma distancia focal, cuando observamos una muestra con un
microscopio convencional estamos iluminando simultineamente toda la superficie y
aunque recogemos principalmente la luz de los puntos que se encuentran enfocados,
también recibimos informacion borrosa de los puntos que se encuentra fuera de la
distancia focal. Esta informacion, que procede de multiples reflexiones en las zonas
desenfocadas de la superficie, hace que la imagen recogida pierda contraste y calidad.
La microscopia confocal es un tipo de microscopia capaz de ofrecer informacion
topografica de la superficie en estudio, es decir en tres dimensiones, de una muestra
determinada. Para ello utiliza un sistema capaz de seleccionar la informacion de los
puntos que se encuentran exactamente a la distancia focal del objetivo del microscopio
y desprecia los puntos fuera de distancia focal. Realizando un barrido (acercando y
alejando la muestra al objetivo) podemos decidir a qué altura se encuentra cada uno de
los puntos seleccionados — enfocados — y reconstruir una imagen tridimensional de la
muestra de una forma no-invasiva. La imagen tridimensional obtenida puede ser
almacenada digitalmente y procesada posteriormente para facilitar su estudio
consiguiendo asi, iméagenes mas definidas o seleccionando la informacién de

determinadas regiones. (Tejera R. 2004)
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Figura 3.10.: Las diferentes imagenes
captadas a diferentes alturas son
ajustadas con un algoritmo para obtener
la medida de la superficie barrida.

La microscopia confocal actual tiene dos ramas fundamentales: la microscopia confocal
laser y la de luz blanca. Esta ultima, usa un haz de luz que atraviesa un diafragma de
apertura minima y es dirigido a través de un objetivo de microscopio hacia la muestra.
La luz reflejada o dispersada por la muestra vuelve a atravesar el objetivo y el
diafragma en sentido contrario y pasa posteriormente un segundo diafragma
denominado apertura confocal. Detras de la apertura confocal, un foto-detector
recogera una sefial elevada cuando la muestra se encuentre enfocada, haciendo pasar
mucha luz a través del diafragma, mientras que recogera una sefial muy débil cuando la

muestra esté desenfocada.
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Figura 3.11. A la izquierda se muestra los componentes
principales del microscopio confocal de luz blanca A la
derecha el modo y secuencia de obtencion de las imagenes,
por el movimiento descendiente del portamuestra, en todas
estas imagenes solo se forman cuando coincide la distancia
focal con la zona enfocada.

La microscopia confocal de luz blanca se basa en el mismo fundamento que la
microscopia confocal de luz laser. En este microscopio tultimo, se sustituye el
diafragma de pequefia apertura por un patréon de ranuras paralelas extremadamente
finas. En este caso se necesitaria un conjunto de foto-detectores alineados de forma que
pudieran recoger la informacion de todas las lineas de la rejilla. Esto se soluciona
sustituyendo los foto-detectores por una cadmara CCD (Charge Couple Device) que, al
fin y al cabo, no es mas que una malla de foto-detectores que recogeran toda la luz de
las rejillas y que permitird posicionar los puntos que se encuentren enfocados en la
muestra. Esto se consigue analizando las intensidades de cada pixel de la imagen

recogida por la CCD y permite escanear cada capa — imagen a una altura determinada —

de una sola vez en lugar de tener que escanearla punto a punto.
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Figura 3.12. La limitada temporalidad de la superficie dentinaria desmineralizada colapsa al deshidratarse por ello
se requiere instrumentos muy rapidos y no invasivos como el microscopio confocal. Notese la deformacion de la
superficie dentinaria en 120 segundos.

Esto permite al microscopio confocal de luz blanca escanear miles de puntos por
segundo haciéndolo idoneo para el estudio de muestras demasiado grandes para el
microscopio confocal laser. Para conseguir la informacion de los puntos enfocados en
cada capa el microscopio confocal incorpora una mesa posicionadora, controlada por
unos motores piezoeléctricos, sobre la que se coloca la muestra. Esta mesa permite
acercar y alejar la muestra al objetivo, en un movimiento vertical, para recoger la
informacion de cada nivel o altura. También permite el movimiento en el plano
horizontal para ubicar la regiébn a estudiar o para realizar barridos sobre distintas
regiones a fin de conseguir una topografia de mayores dimensiones. Debido a sus
caracteristicas y a la calidad de las topografias obtenidas con la microscopia confocal de
luz blanca, estos microscopios se utilizan principalmente como rugosimetros de alta
precision. El microscopio confocal que vamos a utilizar en este trabajo es el PLu de

Sensofar-Tech S.L. que podemos ver en la Figura 3.9.

El microscopio PLu posee cuatro objetivos de x10, x20, x50 y x100 aumentos
de hasta centésimas de micra en el plano horizontal y de hasta décimas en el vertical del
objetivo a utilizar. En la siguiente tabla podemos observar las condiciones de trabajo de

cada uno de los objetivos del PLp.

3.6 Evaluacion de la superficie con microscopio de fuerzas atbmicas (MFA)

Se utilizé un microscopio de fuerzas atomicas digital Nanoscope IV MultiMode (Digital
Instruments, Santa Barbara, Ca, EE.UU.) (Fig.3.). Las medidas con este microscopio se
realizaron en el departamento de fisica aplicada de la facultad de Ciencia de universidad

de Granada.
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Figura 3.13.: Microscopio de fuerzas atomicas

Durante la analisis el microscopio fue utilizado en funcion de (tapping mode).
La punta palpadora estd compuesta por SizsNy (k= (63+8) N/m) y esta montada en un un
cantilever y de un haz laser que se refleja en el cantilever (Fig.3. ) El movimiento de la
punta palpadora provoca variaciones en el reflejo del haz laser que son recogidos por un
sensor conectado a un ordenador. La dimension de la superficie estudiada fue de 2500

pm?’,
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Figura 3.14.: Detalle del microscopio mientras estudia una muestra

El espécimen estd montado en un tubo de material cerdmico piezoelétrico que
permite movimientos en los tres ejes del espacio con precision subnanométrica. El
espécimen se pone en contacto con la punta palpadora con una fuerza no superior a los
10®N y, mediante un barrido de la superficie, realiza un mapa topografico. La

resolucidn vertical es de aproximadamente 0,1 nm.

El MFA tiene la ventaja de mostrar la morfologia de una superficie que no
necesita procesamiento histologico alguno. Permite, por un lado, la observacion de
especimenes al fresco sin alterar su morfologia o composicion y, por otro lado, la
realizacion de experimentos consecutivos en un mismo espécimen. Ademas, el mismo
aparado mide la rugosidad Ra de una superficie, expresando los datos en nm.

Mas especificamente la funcidn tapping tiene como ventajas:

La mas alta resolucion lateral de las muestras (1-5 nm).

Movimientos mas bajos y menor dafio de las superficies de las muestras.

Movimientos laterales estan eliminadas, asi que no se produces rascaduras

Aunque sea ligeramente mas lento que la opcidon con contacto

3.7 Rugosidad
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Para la determinacion cuantitativa de la rugosidad superficial de los discos se
empled el microscopio confocal de barrido, el microscopio de forza atomica (AFM)

y se midi6 el angulo de contacto.

Perfiles.
Se analizaron 3 discos de cada uno de los distintos grupos, y se realizaron 3

lecturas de rugosidad para cada uno de los discos.

Parametros

Se calcularon valores para 4 parametros de descripcion vertical (o en altura) del
perfil: Ra, Rq, Rmax, Srf area.
-Ra (Media aritmética de las desviaciones del perfil): es la media aritmética del valor
absoluto de las distancias desde la linea media al perfil R (Y1) dentro de la longitud de
muestra. Esta linea media es una linea de referencia para el calculo de los distintos
parametros, que se determina por el método de los minimos cuadrados respecto al perfil
R, en cada longitud de muestra.
Ra se calcula en um y es el parametro habitualmente elegido para cuantificar de forma

general la rugosidad de una superficie.

-Rq (Media de la raiz cuadrada de las desviaciones del perfil): es el valor medio de la
raiz cuadrada de las desviaciones del perfil respecto a la linea media, dentro de la
longitud de muestra. Este pardmetro es mas sensible que Ra a los valores extremos
debido a la operacion cuadratica. Rq tiene un significado estadistico ya que esta

asociado a la desviacion estandar de la distribucion de las alturas del perfil.

-Rmax (Méxima altura del perfil): es un valor extremo, y describe la distancia entre la
altura del maximo pico Yp y la profundidad del mayor valle Yv, dentro de la longitud

de muestra.

-Srf Area (superficie area):
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3.8 Analisis estadistico

Para evaluar si las diferencias entre los valores obtenidos eran estadisticamente
significativas se han llevado a cabo compararaciones multiples con ANOVA con post
hoc de Tukey, considerando como factor las cuatro superficies y como variables
dependientes los valores de angulo de contacto, los valores de rugosidad obtenidos con
el microscopio confocal, los valores de rugosidad obtenidos con el microscopio de
fuerzas atomicas. Se considera que las diferencias son estadisticamente significativas
siempre que el p-valor < 0,05, y un intervalo de confianza al 95%.

Todos estos tests estadisticos se llevaron a cabo con la ayuda del programa SPSS.

3.9 Analisis quimica de la superficie con retrodispersion de electrones

Se utilizé un aparado que utiliza la retrodispersion de electrones para detectar la

presencia de elementos quimicos que se piensa pueuden estar.

3.10 Evaluacién de la superficie con microscopio electronico de barrido

La microscopia electronica de barrido se utilizd para el analisis morfologico de
las diferentes superficies. La obtencion de estos discos requirié del montaje y pulido

previo de las muestras descrito anteriormente.

Los especimenes, se cementaron en portamuestras de aluminio para MEB y se
cubrieron con carbon (Fig 3. .) durante ...minuto a... mA utilizando una unidad de

cobertura Polaron E-5000 (Polaron Equipement; Waltford; Inglaterra) (Fig. 3. .). Los

especimenes fueron observados en un microscopio electronico de barrido Zeiss DSM

950 (Carl Zeiss, Alemafia) (Fig. 3.).
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Fig. 3.13.: Microscopio electronico.

T

Fig. 3.14.: Maquina Para el recubrimiento con carbon de las muestras previo a la lectura
con microscopio electronico.

Se llevo a cabo un andlisis morfoldgico de la superficie, y un andlisis cuantitativo de la
amplitud de los poros de las superficies grabada y arenada-grabada utilizando un
programa informatico.

3.10 Analisis estadistico

Se llevo a cabo un andlisis de comparaciones de medias de la anchura de los poros entre
la superficie grabada y arenada-grabada. Se considera que las diferencias son
estadisticamente significativas siempre que el p-valor < 0,05, y se ha tomado un
intervalo de confianza del 95%.

El anélisis estadistico se ha llevado a cabo con la ayuda del programa SPSS.
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3.11. Estudio de la adhesion celular

Los distintos ensayos se realizaron con la linea MG-63, esta es una linea tipificada de
osteoblastos, que se obtuvo a partir de tejido 6éseo humano, procedente de un varén
caucasiano de 14 afos con osteosarcoma (ATCC: CRL-1427); la cual, fue
proporcionada por la ATCC (American Type Culture Collection), a través del Centro de

Instrumentaciéon Cientifica de nuestra Universidad.

3.12. Cultivo de la linea MG-63

Las células se cultivaron en frasco de cultivo 25 cm® de superficie (Falcon,
Labware, Oxford, UK), con 10 ml de medio DMEM (Gibco, Cell Culture Products,
Carlsbad, CA), suplementado con 100 Ul/ml de penicilina (Lab Roger S.A.,
Barcelona, Espana); 50 ug/ml de gentamicina (Braun Medical S.A., Jaén, Espana); 2.5
pg/ml de anfotericina B (Sigma, St Louis, MO, USA); L-Glutamina al 1% (Sigma, St
Louis, MO, USA); HEPES al 2% (Sigma, St Louis, MO, USA) y un 10% de suero
bovino fetal (SBF), (Gibco, ,Paisley, UK) que previamente, habia sido
descomplementado en un bafio a 56°C, durante 30 minutos. Las células se cultivan en
este medio a 37°C, en una atmosfera de CO, al 5% hasta conseguir un crecimiento

semiconfluente.

La linea MG-63, crece adherida a la superficie del frasco de cultivo, por lo que,
una vez cultivados los osteoblastos segun el procedimiento descrito anteriormente, es
necesario despegarlos del frasco de cultivo, ya sea el subcultivo o para su estudio o
tratamiento. Para despegar las células del frasco de cultivo, se utilizan 10 ml de una
solucion de Tripsina-EDTA (Sigma, St Louis, MO, USA) durante 10 minutos a 37°C.
Transcurrido este tiempo, se neutraliza la actividad enzimatica con otros 10 ml de medio
DMEM suplementado al 10% con SBF. La suspension celular obtenida se deposita en
un frasco universal y se centrifuga a 1200 rpm durante 10 minutos. El sedimento

obtenido se resuspende en medio de cultivo.

3.13. Efecto de diferentes superficies de titanio en la linea MG-63

Hemos estudiado el efecto de diferentes superficies de titanio sobre la adhesividad

celular de la linea MG-63. Para este estudio hemos seleccionado un total de cuatro
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superficies de titanio c.p., escogidas fundamentalmente por su utilidad clinica: lisa
(control), arenada, grabada, arenada-grabada. Dichas superficies son colocadas en el
seno de una suspension celular de la linea MG-63 en condiciones de cultivo, con objeto
de determinar in vitro el efecto de dichas superficies sobre la adhesion de esta poblacion
celular. Con dichas superficies hemos tratado, in vitro,

la linea MG-63 con objeto de determinar su efecto sobre la adhesividad celular.

3.14. Efecto sobre la adhesividad celular:

Las células utilizadas en nuestro estudio se suspenden en medio DMEM
suplementado con un 10% de SBF y se ajustan a una densidad celular de 2x10’
células/ml. Dicha suspension celular se dispone en placas de cultivo de 24 pocillos
(Falcon, Becton Dickinson Labware, N.J., USA), a razon de 2 ml/pocillo; en las que
previamente se han dispuesto los discos de titanio con las distintas superficies a estudiar
(lisa, arenada, grabada, arenada-grabada). Posteriormente, las placas se incuban a 37° C
en atmosfera de CO2 (5%), Los discos son recogidos a distintos tiempos de incubacion:
180 min, 24, 48 y 72 horas, con objeto de determinar el nimero de células adheridas a
la superficie del disco. Una vez transcurrido el periodo de incubacion, se recogen los
discos y se tratan con 2 ml de una solucion de Tripsina-EDTA a 37°C durante 10
minutos con agitacion. Transcurrido este tiempo, se neutraliza la actividad enzimatica
con 2 ml de medio de cultivo suplementado al 10% con SBF. La suspension celular
obtenida se deposita en un frasco universal y se centrifuga a 1200 rpm durante 10
minutos en frio. El sedimento, asi obtenido, se suspendi6 en 100 pl de PBS, para
proceder al recuento del nimero de células, para lo cual se utilizé un citometro de flujo
(Ortho Cytoron Absolute (Ortho Diagnostic System, Raritan, USA).

Todos los ensayos se realizaron por cuadruplicado.

Los resultados se han expresado en n° células/ml.

3.15. Analisis estadistico

Para evaluar si las diferencias entre los valores obtenidos eran estadisticamente
significativas se han llevado a cabo compararaciones multiples con ANOVA con test de
Tukey, considerando como factor el tratamiento de superficie y como variable

dependiente el valor de adhesion celular.
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Por otro lado se han llevado a cabo comparaciones multiples con el mismo tipo de
analisis considerando como factor los intervalos de tiempo y como variable dependiente
la adhesion celular.

Se escogio el intervalo de confianzaal 95%. Las diferencias son estadisticamente
significativas siempre que el p-valor < 0,05.

Todos estos tests estadisticos se llevaron a cabo con la ayuda del programa SPSS.

3.16. Evaluacion de la morfologia celular mediante microscopio electrénico de barrido.

Un disco de cada serie se fijé con glutaraldehido (Agar Scientific, Reino Unido) al 2,5
% en tampon cacodilato (Agar Scientific, Reino Unido) durante 2 horas a 4 o C.

Posteriormente se lavaron con tampon cacodilato 0,1 M en agua destilada. A
continuacion se deshidrataron, se llevaron al punto critico, se metalizaron con carbon y
se visualizaron por medio de microscopia electronica de barrido (MEB) (XL30, Philips,

Holanda).
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Capitulo 4: Resultados

Los resultados obtenidos se dividen en dos grupos. Por un lado, los correspondientes a
la rugosidad, humectabilidad y morfologia de las superficies estudiadas, y por otro lado,

los relativos a la adhesion celular.

4.1 Influencia del tratamiento en la humectabilidad v rugosidad.

En este apartado se han estudiado varias variables dependientes: el angulo de
contacto, los parametros de rugosidad obtenidos con el Microscopio de Fuerzas
Atomicas y Microscopio Confocal; y la variable independiente: el tratamiento de
superficie. Para cada parametro se ha efectuado una andlisis de la varianza (tablas 4.1,
4.3,4.5,4.74.9,4.11,4.13, 4.15, 4.17) previo a las comparaciones multiples y una vez
averiguado que hay diferencia significativa entre las medias se ha utilizado el test de
Tukey (tablas 4.10, 4.12, 4.14, 4.16, 4.18) para ver la entidad de esta diferencias
estadisticas, en estas tablas estan expresados los resultados como media (DE). En todos

los parameros de rugosidad hay diferencias significaticas entre las cuatro superficies.

4.2 Influencia del tratamiento v intervalos de tiempo en la adhesion celular.

En este apartado se han estudiado como variables dependientes: la adhesion
celular y como factor el tratamiento de superficie seleccionando casos en los intervalos
de tiempo. Se ha utilizado como para los demas parametros del apartado anterior una
analisis de la varianza (tablas 4.19, 4.21, 4.23, 4.25) previo a las comparaciones
multiples entre medias y una vez averiguado que hay diferencia significativa entre las
medias se ha utilizado el test de Tukey (tablas 4.20, 4.22, 4.24).

En la segunda parte de la adhesion celular se ha utilizado como variable dependiente: 1
adhesion celular y como factor los intervalos de tiempo seleccionando casos entre los

tratamientos de superficie (tablas 4.27-4.34).
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Tabla 4.1.: Resultados del analisis de la varianza previo a las comparaciones multiples

en cada grupo.

Variable dependiente: angulo de contacto.

Angulo de contacto en:

F P

Superficies Titanio

47,732 ,000

Tabla 4.2.: Media (DE) del angulo de contacto en los distintos grupos de estudio,

Anova. Test de Tukey.
Variable dependiente: angulo de contacto.

Factor: Tratamiento de superficie.

Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza

Limite inferior Limite superior

Lisa 62
Arenada 53
Grabada 46
Arenada-grabada 40

,000 4,1 12,8
,000 10,8 20,3
,000 16,3 27.1
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Figura 4.1.: Angulo de contacto medio y desviacion estandar obtenido en las cuatro
superficies estudiadas.
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Figura 4.2.: Fotos de gotas sésiles en la superficies lisa y arenada.

Figura 4.3.: Fotos de gotas sésiles en la superficies grabada y arenada-grabada.
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Microscopio confocal de barrido

Tabla 4.3.: Resultados del analisis de la varianza previo a las comparaciones multiples

en cada grupo.

Variable dependiente: Microscopio confocal Ra con magnificacion 20X.

Microscopio confocal 20X en:

Superficies Titanio

1,86

,000

Tabla 4.4.: Media (DE) del pardmetro Ra con magnificacion 20X del MCB en los

distintos grupos de estudio. Anova. Test de Tukey.

Variable dependiente: Microscopio confocal pardmetro Ra con magnificacion 20X.

Factor: Tratamiento de superficie.

Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior ~ Limite superior
Lisa 3.8 0,1
Arenada 4.8 0,6 ,000 -7,24 -5,46
Grabada 6,7 0,7 ,000 -5,19 -3,22
Arenada-grabada 8,9 0,5 ,000 -9,49 -7,25
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Figura 4.4.: Rugosidad Ra medida con microscopio confocal con una magnificacion de 20X en
las cuatro superficies estudiadas.
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Microscopio confocal de barrido

Tabla 4.5.: Resultados del anélisis de la varianza previo a las comparaciones multiples

en cada grupo.

Variable dependiente: Microscopio confocal parametro Ra con mgnificacion 50X.

Microscopio confocal 20X en:

Superficies Titanio

2,85

,000

Tabla 4.6.: Media (DE) del angulo de contacto en los distintos grupos de estudio.

Anova. Test de Tukey.

Variable dependiente: Microscopio confocal pardmetro Ra con magnififcacion 50X.

Factor: Tratamiento de superficie

Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior Limite superior
Lisa 1,5 0,4
Arenada 2,5 0,3 ,000 | -3,09 -2,38
Grabada 3,1 0,4 ,000 | -2,68 -1,89
Arenada-grabada 4.4 0,3 ,000 | -4,87 -3,98
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Figura 4.5.: Rugosidad Ra medida con microscopio confocal con una magnificacion de 50X
en las cuatro superficies estudiadas.
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Tabla 4.7.: Resultados del analisis de la varianza previo a las comparaciones multiples

en cada grupo.

Variable dependiente: Microscopio confocal parametro RMS con magnificacion 20X.

Microscopio confocal RMS 20X en:

F P

Superficies Titanio

3,46 ,000

Tabla 4.8.: Media (DE) del pardmetro RMS con magnificacion 20X del MCB en los

distintos grupos de estudio. Anova. Test de Tukey.

Variable dependiente: Microscopio confocal pardmetro RMS con magnificacion 20X.

Factor: Tratamiento de superficie.

Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior Limite superior
Lisa 4,3 0,4
Arenada 7,8 0,3 ,000 -8,16 -6,67
Grabada 5,5 0,6 ,000 -5,92 -4,27
Arenada-grabada 9,7 0,3 ,000 -10,2 -8.,34
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Figura 4.6.: Rugosidad Ra medida con microscopio confocal con una magnificacion de 20X
en las cuatro superficies estudiadas.
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Tabla 4.9.: Resultados del analisis de la varianza previo a las comparaciones multiples

en cada grupo.

Variable dependiente: Microscopio confocal parametro RMS con magnificacion 50X.

Microscopio confocal RMS 50X en:

F P

Superficies Titanio

2,42 ,000

Tabla 4.10.: Media (DE) del pardmetro RMS con magnificacion 50X del MCB en los

distintos grupos de estudio. Anova. Test de Tukey.

Variable dependiente: Microscopio confocal pardmetro RMS con magnificacion 50X.

Factor: Tratamiento de superficie.

Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior  Limite superior
Lisa 1,8 0,6
Arenada 3,5 0,4 ,000 -3,67 -2,83
Grabada 3,8 0,5 ,000 -3,77 -2,84
Arenada-grabada 4,5 0,3 ,000 -4,79 -3,74
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Figura 4.7.: Rugosidad Rms medida con microscopio confocal con una magnificacion de 50X
en las cuatro superficies estudiadas.
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Microscopio de fuerzas atomicas

Tabla 4.11.:

comparaciones multiples en cada grupo.

Resultados del andlisis de la varianza previo a las

Variable dependiente: Microscopio de fuerzas atomicas parametro Ra.

MFA parametro Ra en:

F P

Superficies Titanio

3273,75 ,000

Tabla 4.12.: Media (DE) del pardmetro Ra del MFA en los distintos grupos

de estudio. Anova. Test de Tukey.

Variable dependiente: Microscopio de Fuerzas Atomicas parametro Ra.

Factor: Tratamiento de superficie.

Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior  Limite superior
Lisa 140,4 16,8
Arenada 208,8 18,8 ,000 -96,88 -36,89
Grabada 860,5 29,8 ,000 -748,96 -682,71
Arenada-grabada 1370 78 ,000 -1263,43 -1188,23
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Figura 4.24.: Rugosidad Ra medida con microscopio atomico de fuerzas atomicas en las
cuatro superficies estudiadas.

118



Tabla 4.13.:

Resultados del andlisis de la varianza previo a las

comparaciones multiples en cada grupo.

Variable dependiente: Microscopio de fuerzas atomicas parametro Rq.

MFA parametro Rq en:

F P

Superficies Titanio

3273,75

,000

Tabla 4.14.: Media (DE) del parametro Rq del MFA en los distintos grupos

de estudio. Anova.Test de Tukey.

Variable dependiente: Microscopio de Fuerzas Atomicas parametro Ra.

Factor: Tratamiento de superficie.

Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior ~ Limite superior
Lisa 149 41,8
Arenada 268,5 43,3 ,000 -126,02 -114,03
Grabada 1022 45 ,000 -880,47 -867,23
Arenada-grabada 1639 57,8 ,000 -1497,82 -1482,79
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Figura 4.25.: Rugosidad Rq (Rms) medida con microscopio de fuerzas atomicas en las

superficies estudiadas.
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Tabla 4.15.:

comparaciones multiples en cada grupo.

Resultados del andlisis de la varianza previo a las

Variable dependiente: Microscopio de fuerzas atomicas parametro Rmax.

MFA parametro Rq en:

F P

Superficies Titanio

1804,86

,000

Tabla 4.16.: Media (DE) del parametro Rmax del MFA en los distintos

grupos de estudio. Anova. Test de Tukey.

Variable dependiente: Microscopio de Fuerzas Atomicas parametro Rmax.

Factor: Tratamiento de superficie.

Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior ~ Limite superior
Lisa 1,8 0,1
Arenada 2,8 0,1 ,000 -1,12 -0,76
Grabada 4,8 0,3 ,000 -3 -2,6
Arenada-grabada 8 0,5 ,000 -6,22 -5,77
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Figura 4.26.: Rugosidad Rmax medida con microscopio de fuerzas atomicas en las
superficies estudiadas.
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Tabla 4.17.: Resultados del andlisis de la varianza previo a las
comparaciones multiples en cada grupo.

Variable dependiente: Microscopio de fuerzas atomicas parametro Area de

superficie.
MFA parametro Area de sup. en: F P
Superficies Titanio 60677 ,000

Tabla 4.18.: Media (DE) del parametro Area de superficie del MFA en los
distintos grupos de estudio. Anova. Test de Tukey.
Variable dependiente: Microscopio de Fuerzas Atomicas pardmetro Area de

superficie.

Factor: Tratamiento de superficie.

Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior  Limite superior
Lisa 2539 99
Arenada 2762 105 ,000 -227 -219
Grabada 2892 110 ,000 -357 -348
Arenada-grabada 3339 124 ,000 -805 =795
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Figura 4.27.: Area de superficie medida con microscopio de fuerzas atomicas en las
superficies estudiadas.
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Tabla 4.16.: Valor medio (%) de la variacion del area de superficie de la

superficies rugosas.

N W b al
o o o o

Aumento area (%0

=
o

Superficie Media Desv. estandar
Lisa 0 0
Arenada 8,77 1,5
Grabada 13,89 1,4
Arenada-grabada 31,5 1,5
Lisa Grabada Arenada Arenada-grabada

Figura 4.28.: Variacion del area de superficie de las superficies rugosas respecto a la superficie

lisa.
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Figura 4.29.: Inmagen bidimensional de MFA de la superficie lisa.
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Figura 4.30.: Inmagen bidimensional de MFA de la superficie grabada.
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Figura 4.11.: Inmagen bidimensional de MFA de la superficie arenada.
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Figura 2.32.: Inmagen bidimensional de MFA de la superficie arenada-grabada.
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Figura 4.33.: Inmagen tridimensional de MFA de la superficie lisa.

Instruments

Figura 4.34.: Inmagen tridimensional de MFA de la superficie grabada.
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Figura 4.35.: Inmagen tridimensional de MFA de la superficie arenada.
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Figura 4.36: Inmagen tridimensional de MFA de la superficie arenada-grabada.
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Figura 4.37.: Inmagen del perfil de MFA de la superficie lisa.
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Figura 4.38.: Inmagen del perfil de MFA de la superficie grabada.
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Figura 4.39.: Inmagen del perfil de MFA de la superficie arenada.
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Figura 4.40.: Inmagen del perfil de MFA de la superficie arenada-grabada.
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4.3 Microscopio electronico de barrido (MEB)

Las diferencias topograficas entre las 4 superficies fueron cualitativamente analizadas
por (MEB).

En la superifice lisa se vieron pequenas irregulariadades debidas as u estructura
cristalina. La superficie arenada ha presentado un patréon disomogeneo e irregular, se
han detectado restos de particulas de oxido de aluminio.

Las superficies grabadas han presentado un patrén de rugosidad homogéneo y ordenado,
admeas se han detectado poros en estas dos superficie, no ha habido diferencias
significativas entre el tamano de los poros de las dos superificie.

El proceso de grabado produce arecas de depresion cercanas entre ellas, cubiertas
uniformemente por microporos. Esta superficie presenta un aspecto suavemente
ondulato respecto a la rugosidad mas aspera de la superficie arenada.

Superficie arenada-grabada

La superficie arenada-grabada preparada con una combinacién de grabado fisico con
particulas de aluminio y grabado acido con HF mostra una estructura jerarquicamente
organizada con valles de didmetro mas ancho de 10- 30 pm y poros mas pequefios de 1-
2 um de didmetro. La cavidades mas produndas y anchas estan fundamentalmente
producidas por el proceso de arenado, ademds que del grabado del contorno del valle
producido por las particulas, y también por surcos producidos por particulas dafiadas o
fracturadas. Los microporos son unicamente producidos por el proceso de grabado

acido.
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Figura 4.41.: Imagen de MEB de la superficie lisa

Figura 4.42.: Imagen de MEB de la superficie grabada.
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100pm

Figura 4.43.: Imagen de MEB de la superficie arenada.

Figura 4.44.: Imagen de MEB de la superficie arenada-grabada
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Figura 4.46.: Imagen de MEB de la superficie grabada
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Figura 4.47.: Imagen de MEB de la superficie arenada

Figura 4.48.: Imagen de MEB de la superficie arenada-grabada
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4.4 Anaélisis de electrones retrodispersados

En nuestra andlisis se utilizaron tres muestras por cada superficie. Después de ser

preparadas como se ha descripto en el capitulo anterior se analizaron.

En la superficie lisa se encontraron los siguientes elementos: Titanio (Ti) en alto
porcentaje, silice (Si) y carbono (c) en cantidad media, aluminio (Al) en pequefias
cantidades.

En la superficie grabada: Titanio (Ti), carbono (ca), y en bajos porcentajes hierro (Fe).

En la superficie arenada: La cantidad de titanio (Ti) es alta y mas baja la de elementos
como aluminio (Al), bromo (Br), oxigeno (O).

En correspondencia de un residuo de oxido de aluminio el aluminio (Al) y el titanio (Ti)
son los elementos con mas alto porcentaje, se registran ademds elementos de carbono

(C), fosforo (P), oxigeno (O) y bromo (Br) en baja cantitad.

En la superficie arenada y grabada: Se detectaron elementos de titanio (Ti) y aluminio
(Al), y bajas cantidades de carbono (C).
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Spectrum 3

Figura 4.49.: Inmagen bidimensional y composicion quimica superficial de la superficie
lisa.




10pm

spectrum 3

Figura 3.50.: Inmagen bidimensional y composicion quimica superficial de la superficie
grabada.




=pectrum 4

Figura 4.51.: Inmagen bidimensional y composicion quimica superficial de la superficie
lisa.
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Figura 4.52.: Inmagen bidimensional y composicion quimica superficial de la superficie
lisa.




4.5 Adhesidén celular

Tabla 4.19.: Resultados del analisis de
comparaciones multiples en cada grupo.
Variable dependiente: Adhesion celular.
Casos seleccionados: 180 minutos

la varianza previo a las

Adhesion celular en: F P

Superficies Titanio 100,4 ,000

Tabla 4.20.: Media (DE) del parametro adhesion celular en los distintos
grupos de estudio. Anova. Test de Tukey.

Variable dependiente: adhesion celular.

Factor: Tratamiento de superficie.

Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior Limite superior
Lisa 20,8 2,2
Arenada 45 1,9 ,000 -30,21 -18,28
Grabada 21 1,5 ,999 -6,21 5,71
Arenada-grabada 46 2,8 ,000 -31,21 -19,28
Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior ~ Limite superior
Arenada 45 3,4
Lisa 20,8 2,8 ,000 18,29 30,21
Grabada 21 3.3 ,000 18 30
Arenada-grabada 46 3.8 ,958 -6,96 4,96
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Tabla 4.21.: Resultados

Casos seleccionados: 24 horas

del andlisis de la
comparaciones multiples en cada grupo.
Variable dependiente: Adhesion celular.

varianza previo a las

Adhesion celular en: F

Superficies Titanio 20,47

,000

Tabla 4.22.: Media (DE) del parametro adhesion celular en los distintos

grupos de estudio. Anova. Test de Tukey.

Variable dependiente: adhesion celular.
Factor: Tratamiento de superficie.

Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior Limite superior
Lisa 36,8 3.8
Arenada 47 43 ,000 -15,48 -5
Grabada 39 2,7 ,595 -7,48 2,98
Arenada-grabada 48 4,6 ,000 -16,48 -6
Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior  Limite superior
Arenada 47 43
Lisa 36,8 3.8 ,000 -5 15,5
Grabada 39 2.7 ,003 2,8 13,2
Arenada-grabada 48 4.6 940 -6,2 4,23
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Tabla 4.23.: Resultados del andlisis de la varianza previo a las
comparaciones multiples en cada grupo.

Variable dependiente: Adhesion celular.

Casos seleccionados: 48 horas

Adhesion celular en: F P

Superficies Titanio 1203 ,000

Tabla 4.24.: Media (DE) del parametro adhesion celular en los distintos
grupos de estudio. Anova. Test de Tukey.

Variable dependiente: adhesion celular.

Factor: Tratamiento de superficie.

Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior Limite superior
Lisa 44 34
Arenada 59 4,5 ,000 21,4 -8.6
Grabada 162 5,8 ,000 -124,4 -111,6
Arenada-grabada 83 4,7 ,000 -45.4 -32,6
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Tabla 4.25.: Resultados del andlisis de
comparaciones multiples en cada grupo.
Variable dependiente: Adhesion celular.
Casos seleccionados: 72 horas

la varianza previo a las

Adhesion celular en: F

Superficies Titanio 223

,000

Tabla 4.26.: Media (DE) del pardmetro adhesion celular en los distintos

grupos de estudio. Anova. Test de Tukey.
Variable dependiente: adhesion celular.
Factor: Tratamiento de superficie.

Superficie Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior  Limite superior
Lisa 47 3,7
Arenada 68 4.2 ,007 -36,8 -5,7
Grabada 170 6,4 ,000 -138,8 107,7
Arenada-grabada 120 5,4 ,000 -88,8 -57,7
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Tabla 4.27.: Resultados del andlisis de la varianza previo a las
comparaciones multiples en cada grupo.

Variable dependiente: Adhesion celular.

Casos seleccionados: superficie lisa

Adhesion celular en: F P

Superficies Titanio 98,57 ,000

Tabla 4.28.: Media (DE) del parametro adhesion celular en los distintos
grupos de estudio. Anova. Test de Tukey.

Variable dependiente: Ahesion celular.

Factor: Tiempo adhesion.

Tiempo Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior ~ Limite superior
180 minutos 20,8 3,6
24 horas 36,8 2,8 ,000 -20,93 -11
48 horas 44 4,2 ,000 -28,18 18,31
72 horas 47 3,7 ,000 -30,9 -21
Tiempo Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza

Limite inferior Limite superior

48 horas 44 4.2

180 minutos 20,8 3,6 ,000 18,31 28,18
24 horas 36,8 2,8 ,004 2,31 12,1
72 horas 47 3,7 ,387 -7,68 2,18
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Tabla 4.29.: Resultados del andlisis de la varianza previo a las
comparaciones multiples en cada grupo.
Variable dependiente: Adhesion celular.
Casos seleccionados: superficie arenada

Adhesion celular en: F P

Superficies Titanio 29,68 ,000

Tabla 4.30.: Media (DE) del pardmetro adhesion celular en los distintos
grupos de estudio. Anova. Test de Tukey.

Variable dependiente: Ahesion celular.

Factor: Tiempo adhesion.

Tiempo Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior Limite superior
180 minutos 45 4,3
24 horas 47 4,7 ,889 -10,30 6,30
48 horas 59 3.3 ,002 -22,30 -5,69
72 horas 68 4,2 ,000 -31,30 -14,7
Tiempo Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior ~ Limite superior
48 horas 59 3,3
180 minutos 45 4,3 ,002 5,7 223
24 horas 47 4,9 ,005 3,7 20,3
72 horas 68 4,2 ,033 -17,3 -,69
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Tabla 4.31.: Resultados del andlisis de la varianza previo a las
comparaciones multiples en cada grupo.
Variable dependiente: Adhesion celular.
Casos seleccionados: superficie grabada

Adhesion celular en: F P

Superficies Titanio 906,2 ,000

Tabla 4.32.: Media (DE) del pardmetro adhesion celular en los distintos
grupos de estudio. Anova. Test de Tukey.

Variable dependiente: Ahesion celular.

Factor: Tiempo adhesion.

Tiempo Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior Limite superior
180 minutos 21 2,7
24 horas 39 1,8 ,002 -29 -7
48 horas 162 4,2 ,000 -152 -130
72 horas 170 3,4 ,000 -160 -138
Tiempo Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior  Limite superior
48 horas 162 4,2
180 minutos 21 2,7 ,000 -130 152
24 horas 39 1,8 ,000 111,9 134
72 horas 170 3,4 ,190 -19 3
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Tabla 4.33.: Resultados del andlisis de la varianza previo a las
comparaciones multiples en cada grupo.
Variable dependiente: Adhesion celular.

Casos seleccionados: superficie arenada-grabada

Adhesion celular en: F P

Superficies Titanio 165,27 ,000

Tabla 4.34.: Media (DE) del parametro adhesion celular en los distintos
grupos de estudio. Anova. Test de Tukey.
Variable dependiente: Ahesion celular.

Factor: Tiempo adhesion.

Tiempo Media Desv. estandar P | Intervalo de confianza
Limite inferior Limite superior
180 minutos 46 2,1
24 horas 48 3,1 ,952 -13.4 9.4
48 horas 83 4,3 ,000 -48,4 -25,60
72 horas 120 2,5 ,000 -85,4 -62,6
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Figura 4.53.: Adhesividad celular con linead e cultivo MG-63 en las superficies de titanio.
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Figura 4.54.: Regresion linear en el primer periodo (180 minutos).
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Capitulo 5:Discusion

Discusion

Si se hace un resumen general de todos los resultados de los multiples
estudios analizados (Buser D. et al, 1991; Marinho V.C. et al, 2003; Cochran D.L. et al,
1999) ) se puede concluir que hay una clara evidencia de que los implantes
microrugosos alcanzan mds rdpido la osteointegracion. Adicionalmente, este tipo de
implante proporciona, comparado frente a implantes lisos con superficies pulidas o
mecanizadas, mayores porcentajes de hueso en contacto con el implante, y una mayor
resistencia de la interfase del implante frente a posteriores fuerzas sometidas durante la

masticacion (Buser D. et al, 1991).

Un aspecto importante en dichos implantes es la determinacion del valor y tipo
de rugosidad optimo para favorecer la calidad de la fijacion. El tipo de rugosidad de la
superficie vendra condicionado por el tratamiento superficial realizado (arenado, ataque
acido, titanio proyectado por plasma, y/o combinaciones de los anteriores). La
osteointegracion depende, aparte de las cualidades intrinsecas del propio tejido 6seo, de
la rugosidad del implante. Sin embargo, a pesar de la evidencia de la influencia de la
rugosidad sobre la respuesta de osteointegracion, los efectos biologicos de las
variaciones en las propiedades topograficas de la superficie del implante no son

completamente conocidos.

Por lo menos tres importantes efectos han sido atribuidos (Buser D. et al, 1991)
al incremento de la rugosidad de la superficie: el aumento del area de superficie que se
adhiere al hueso, la mejoria de la adhesividad celular a la superficie, y el incremento en
contacto con la superficie del implante. En esta Tesis se han utilizado superficies
rugosas muy diferentes entre ellas (lisa, arenada, grabada, y arenada-grabada). Los
tratamientos para crear dichas superficies rugosas han sido todos substractivos, debido a
que los tratamientos de adicion producen un desprendimiento de particulas en el
organismo empezando del momento en que se coloca el implante en el lecho 6seo,
como se ha afirmado en un estudio llevado a cabo con analisis de retrodispersion de

electrones (Franchi M. et al, 2004).

152



Las superficies rugosas muestran que producen mejor fijacion osea que las
superficie lisas (Wilke y cols, 1990; Wennerberg y cols, 1996). Esto puede suceder
debido a que la superficie rugosa ejerce un efecto directo en la union de los
osteoblastos y su subsecuente proliferacion y diferenciacion (Boyan y cols, 1998). De
Sanctis y cols, 1996; Hatano y cols, 1999; en un estudio en vitro encontraron también
gran proliferacion celular y gran actividad de la fosfatasa alcalina en células cultivadas
en superficie rugosa.

Asi mismo, se ha demostrado que los métodos de modificacion de la superficie de
implantes, afectan significativamente las propiedades resultantes de la superficie y las
subsecuentes respuestas biologicas y tasas de adhesion celular que ocurren en la
superficie (Keller J.C y cols, 1990). La respuesta celular a la interfase del implante
puede estar afectada por la topografia de la superficie a nivel macroscopico (Buser D y
cols, 1991), asi como por la morfologia y la rugosidad de la superficie a nivel

microscopico (Rich A y cols 1981; Murray D.W y cols, 1989).

Las superficies empleadas han sido:

e De tipo lisa pulida. Esta superficie ha sido la empleada como referencia frente a
los otros tipos de superficie.

e De tipo arenada. Las particulas empleadas han sido de 6xido de aluminio de 110
um. Este tamafio se ha elegido por ser una medida intermedia frente a la gran
variedad de tamanos (de 25 a 250 um) de particulas ensayadas en estudios
cientificos previos (Boyan D.B. et al, 1995; Boyan D.B. et al, 1997; Mueller W.
et al, 2003).

e De tipo grabada con acido fluorhidrico (HF), con una concentracion del 10%.

e De tipo arenada y grabada. Los tratamientos de arenado con particulas grandes
de 250-500 pum, y grabado &cido presentan altos valores de torque de

desinsercion (Buser D. et al, 1998).
Para los tratamientos de grabado, solo unos pocos &cidos son capaces de

reaccionar con el oxido (HCIl, H,SO4, HF). El HF es extremadamente reactivo, y por

este motivo se recomienda su uso (Bagno A, Di Bello C, 2004). Son varios los autores
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que utilizan en su protocolo el grabado acido para obtener una superficie rugosa en el
implante: 4cido fluoridrico HF al 2%, y acido nitrico HNO; al 10% (Buser D. et al,
1991; Boyan B.D. et al, 1997).

Respecto a la pasivacion de la superficie, es necesario su empleo para reducir la
emision de iones con efecto toxico, que podrian provocar efectos adversos en el proceso
local de osteointegracion y a nivel sistémico en el cuerpo del paciente (Boyan B.D. et al,
1997). Se ha propuesto que la pasivacion produce superficies de titanio c.p. mas
estables y menos capaces de emitir iones respecto a superficies no pasivadas (Callen
B.W. et al, 1995). Ademas, estos cambios en la superficie de titanio producidos por la

pasivacion se conservan durante el proceso de autoclavado (Callen B.W. et al, 1995).

La superficie de oxido esta afectada por los tratamientos quimicos que modifican
la superficie, que la pasivan, o que esterilizan la superficie del implante (Keller et al,
1994). Estos tratamientos afectan la respuesta celular in vitro y in vivo (Bowers et al,

1992; Chehroudi et al, 1992).

Es posible producir pasivacién quimica con HNOs, o exponiendo la superficie a
aire o agua caliente (Bagno A, DiBello C, 2004). Estos tratamientos pueden introducir
en la superficie grupos OH, que modificarian las propiedades quimicas de la superficie.
Por otro lado, ninguno de los tratamientos de pasivacion pueden modificar la topografia
superficial. En el presente trabajo se ha utilizado para la pasivacion de la superficie
acido nitrico (HNO;3) con una concentracion del 30%, segun la indicaciones de la
normas ASTM-F86 que limita la concentracion para utilizar desde el 20% al 40%. El
nivel de la rugosidad de las superficies se ha medido con los microscopios confocal de

barrido (MCB) y de fuerzas atomicas (MFA).

En cuanto a los resultados obtenidos, es de destacar la dificultad de establecer
una comparativa con otros estudios similares llevados a cabo con diferentes superficies,
debido a las diferentes condiciones experimentales relacionadas con la evaluacion de los

parametros utilizados para medir la rugosidad y la adhesion celular.
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La medicion de la rugosidad con MFA y MCB es necesaria para medir el valor
de la rugosidad antes de las pruebas de adhesion celular. Wennenberg y otros autores
(Wennnenberg A. et al, 1998) han observado que el arenado con medidas controladas de
las particulas no produce necesariamente idénticas rugosidades de superficie en
diferentes experimentos. Adicionalmente, han sugerido que existen otros factores que
pueden influenciar la rugosidad de una superficie, siendo por este motivo importante

medir la rugosidad en cada estudio, de forma previa a las pruebas in vivo o in vitro.

En esta Tesis se ha medido de la rugosidad de las superficies con MCB y MFA,
utilizando, entre otros parametros, la media aritmética de las desviaciones del perfil
(Ra), que corresponde al valor absoluto de las distancias desde la linea media al perfil R,
dentro del intervalo de muestras. Dicho parametro es el habitualmente elegido para
cuantificar de forma general la rugosidad de una superficie. Valores altos de R, estan
relacionados con un alto nivel de anclaje del implante al hueso, medido mediante un
método de push-out o mediante la medicion del torque de desinsercion del implante

(Goffresen K. et al, 2000).

En (Kohles S.S. et al, 2004) se han analizado cuatro superficies empleando un
perfilometro tipo stylus, un interferometro, y un microscopio electronico. La superficies
mas rugosas fueron, por orden de mayor a menor, la TPS, la recubierta de
hidroxiapatita, la grabada, y la lisa. Asi mismo, Mueller y otros (Mueller W. et al, 2003)
han analizado tres superficies registrando los valores de R, Ra y R,. Los tres
parametros se han mostrado mayores en la superficie arenada con Al,Os, respecto de la
superficie arenada por bioparticulas ceramicas, y la superficie mecanizada (que

constituia el grupo control del experimento).

London y otros (London R.M. et al, 2002) han medido con un perfilometro los
parametros R,, Rq, RMS, R;, de implantes con superficie tratada con doble grabado
acido, maquinada, TPS y HA. Las superficies TPS y HA tuvieron ademads de los valores
mas altos de rugosidad, un incremento de area de superficie de treinta veces respecto a

la superficie de control.

Se ha llevado acabo un estudio utilizando con un microscopio confocal el

parametro S, de altura media. el implante con superficie lisa ha tenido un valor de S, de
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0,53 um y el de superficies rugosa de 0.94 um. El aumento de area de superficie fue de

15,38 % y 19,89 % respectivamente (Abrahamsson I. et al, 2001).

Wennenberg y colaboradores (Wennenberg A. et al, 2004) han demostrado que
el valor de la rugosidad de una superficie aumenta al aumentar del tamafio de las
particulas usadas en el proceso de arenado. La superficie lisa ha obtenido una altura
media 0,76 um, la superficie arenada con particulas de 25 pm ha tenido un valor de 1,27
um con aumento del area de superficie de 47%, la superficie arenada con particulas de
75 wm ha tenido un valor de altura de 1,43 pm con aumento del area del 49%, y la
superficie arenada con particulas de 250 um ha tenido un valor de altura media de 2,21

um con aumento del area del 83%.

Tal y como ya se ha comentado, la rugosidad se cuantifica con una serie de
parametros verticales y horizontales. Los parametros verticales aumentan al aumentar el
aspecto rugoso de la superficie debido a que el impacto de las particulas deforma
plasticamente una area superior, desplazando el metal a lado y lado de su periferia,
dejando huellas de tamafio superior con picos mdas altos y valles mas profundos.
Contrariamente, los parametros horizontales aumentan al disminuir los tamafos de las
particulas y, por lo tanto, al disminuir el aspecto rugoso de la superficie. Esto es asi
porque los parametros horizontales evaluan el nimero de picos y/o valles que hay por
unidad de longitud de perfil. Consecuentemente, el impacto de particulas menores
permite para una misma area tratada un mayor nimero de particulas impactando sobre
ella y, por lo tanto, una menor distancia entre valles y picos.

En esta Tesis se calcularon con el MFA valores para 4 pardmetros de descripcion

vertical (o en altura) del perfil: R,, Ry, Rinax, Stf Area.

En esta Tesis los valores de R, y de incremento de area de superficie calculada
con la formula:
area real / area real superficie lisa X 100 — 100 = incremento percentil area de

superficie

Segun estos resultados parece evidente que la rugosidad de la superficie

proporciona un incremento de la area de superficie que confirma los resultados de otros
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estudios. Las superficies rugosas tienen un incremento del area de superficie que
determina un contacto con el hueso mayor respeto a las superficies lisas (Lampin M. y
cols, 1997; por otra parte se ha afirmado que el incremento de superficie corresponde a

un incremento de contacto hueso-implante (Buser et al, 2001)

Ademas de aumentar el area de superficie, la rugosidad afecta la humectabilidad
(Kilpadi D.V. et al, 1994). La medicién de la humectabilidad de una superficie
representa un indice predictivo de la citocompatibilidad (Lampin M. y cols, 1997;
Mekayarajjananonth T. y cols, 1999).

La humectabilidad de la superficie es conocida por influenciar las interacciones entre la
superficie del implante y el medio circundante. Las moléculas inorgdnicas como iones
de calcio y fosfato son absorbidas desde la sangre en la superficie hidratadas de TiO,.
Igualmente importantes son las interacciones que culminan con la absorcion de
moléculas organicas como son las proteinas, lipoproteinas, y peptidos, a la superficie de
Ti0,. Estas interacciones pueden ocurrir electroestaticamente entre superficie de TiO;
cargada negativamente y grupos aminoacidicos cargados positivamente (-NH;"), o entre
grupos aminoacidicos cargados negativamente (COO’) y puentes (Ca™") que han sido
previamente absorbidos por la superficie TiO, cargada negativamente. Ademas, un
directo enlace de COO™ en la superficie de cationes de Ti pueden tomar sitio por

reemplazo de grupos hydroxilados (OH") (Textor M. et al, 2001).

El angulo de contacto puede caracterizar la humectabilidad de la superficie de un
solido por un liquido, y la interaccioén entre una superficie solida y una liquida en la
interfase, y se representa la relacion termodindmica de Young: ys, = yq +ycos6.

El aumento de la humectabilidad potencia la interaccion entre superficie del implante y
el ambiente externo. Se ha ipotizado que el aumento de la humectabilidad y de la
retencion del coagulo a las superficies tratadas producen un aumento de la
osseointegracion probablemente por mecanismos que promueven la osteointegracion en

la superficie del implante (Davies J.E, 1998).
La relacion de Wenzel (Wenzel R.N, 1936) cosO,= rcos0y, describe angulos de

contacto aparentes formados en un régimen de humectabilidad ideal, donde r es el factor

de rugosidad definido como actual superficie geométrica, y 0y es el dngulo de contacto
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de Young. Sobre una superficie lisa ideal el factor r de rugosidad equivale a I, y el
angulo de contacto de Wenzel equivale al angulo de contacto de Young.

Generalmente siguiendo la relacion de Wenzel, el aumento de la rugosidad se acompana
con una disminucion del angulo de contacto si 6,< 90° y incremento del angulo de

contacto si 0y, > 90°. En nuestros experimentos esta tendencia se ha confirmado.

Se han descrito en la literatura cientifica varios protocolos para la medicion del
angulo de contacto. El agua destilada o desionizada ha sido normalmente empleada para
las medidas del angulo de contacto (Lampin M. et al, 1997; Keller J.C. et al, 1994;
Mekayarajjananonth T. et al, 1999; Kilpadi D.V. et al, 1994), también se ha utilizado el
glicerol (Lampin M. et al, 1997; Mekayarajjananonth T. et al, 1999), una solucion de
cloruro de sodio (NaCl) al 1.0% (Oshida Y. et al, 1993), neutréphilos (Lim Y.J. et al,
2001), NaCl y dimetilsulfoxide (Bathomarco R.V. et al, 2004).

En esta Tesis se utilizd agua destilada desionizada por ser un medio de facil
requerimiento y manipulacion. Ademds el medio liquido utilizado en la medicion del
angulo de contacto no produce diferencias significativas. En un estudio de Lim y otros
(Lim Y.J. et al, 2001) a pesar de haberse utilizado 4 diferentes medios de contacto hubo
pequeiias diferencias no significativas con tendencias similares de los valores del angulo
de contacto en las superficies analizadas.

Los valores de angulo de contacto obtenidos en nuestros experimentos son todos
< 90° como en otros estudios (Lim Y.J. et al, 2001; Zhu X. et al, 2004), concretamente
todas las superficies son hidrofilicas.

Nuestros valores del angulo de contacto disminuyen progresivamente al aumentar de la
rugosidad, de acuerdo con otro estudio (Bathomarco R.V. et al, 2004). La rugosidad
incrementa el angulo de contacto si su valor en la superficie no rugosa del mismo
material es > 90° y lo disminuye si el angulo es < 90° (Bico J. et al, 1999).

Segtin los valores de 4ngulo de contacto obtenidos en esta Tesis todas las superficies
estudiadas en el presente estudio favorecen la adhesion celular en cuanto las células de
mamiferos pueden adherirse a superficies hidrofilicas con mas afinidad respecto a las

superficies hidrofobicas (Vogler E.A, 1998).

La adhesividad celular en su estadio precoz estd afectada por propiedades fisicas

y quimicas, incluso la humectabilidad (Shakenraad J.M, et al, 1986), otros autores
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(Lincks L. et al, 1998) subrayan el role fundamental de la rugosidad en la determinacién

de la adhesion celular.

Las superficies rugosas alcanzan un tipo de anclaje micromecanico fuerte, el
proceso de cicatrizacion esta caracterizado por el osteogénesis de contacto (Davies J.E,

1998) y por una mas rapida trabeculizacion 6sea y crecimiento 6seo (Buser D, 1991).

Los estudios con cultivos celulares son cada vez mas atractivos a efectos de
entender, controlar y dirigir las interacciones interfaciales a las superficies de los
implantes. En particular los cultivos de osteoblastos (primarios o obtenidos a través de
tumores) son frecuentemente utilizados para evaluar el efecto de la rugosidad de la
superficie en el medio celular y el metabolismo. Cooper L.F y cols, 1999; utilizaron
osteoblastos en la superficie de titanio con diferentes tipos de rugosidad para evaluar el

efecto de la topografia en la mineralizacion.

Michaels y colaboradores (Michaels et al, 1989) han determinado que habia un
mas alto porcentaje de MG63 adheridas a titanio (cpTi) rugoso producido por arenado
con macroparticulas respeto a superficie lisa pulida con pasta de diamante de 1-um.

Estos resultados han sido confirmados por (Keller et al, 1994).

No hay evidencia absoluta del hecho que la adhesion celular in vitro aumente al
aumentar de la rugosidad. Los resultados de algunos estudios ponen en evidencia un
incremento en el numero de osteoblastos primarios o células de osteosarcoma adheridas
a la superficie coincidente con el incremento de los pardmetros de rugosidad superficial

(Bowers K.T. et al, 1992; Stanford C.M. et al, 1994, Degasne 1. et al, 1999).

Sin embargo otros estudios afirman que al aumentar de la rugosidad superficial
disminuye la proliferacion celular usando celulas MG63 (Martin J.Y. et al, 1995;) y

cultivos primarios de celulas osteoblasticas humanas (Anselme K. et al, 2000).
Bowers y col. [BKR92] y Martin y col. [MSH95] han demostrado que la

adhesion de osteoblastos de la linea MG63 ha sido superior en las superficies de titanio

arenado que en las que no lo estaban. Keller y col. [KSW94] confirmaron estos
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resultados con osteoblastos de explantes de rata, y Deligianni y col. [DKLO1] con

osteoblastos humanos, aunque sobre la aleacion Ti6Al4V.

En nuestra Tesis los valores de adhesividad celular confirman las mismas
tendencias de los valores de rugosidad obtenidos con MFA y MCB. En cada superficie
tratada la adhesion celular es significativamente mas alta que en la superficie control.
Esta diferencia de valores es significativa para las superficies arenada y arenada-
grabada ya en el intervalo de 180 minutos. A las 24 horas los osteoblastos se adhieren
significativamente mas en la tres superficies rugosas respecto a la superficie lisa. Esta

diferencia se hace mas evidente todavia a las 72 horas.

La superficie grabada ha sido la que mas células adheridas tuvo a las 72 horas.
La superficie arenada ha mostrado mas alto valor de rugosidad en el MFA y MCB, ha
mostrado mas bajo valor de angulo de contacto que la grabada, asi que demuestra ser
menos favorable para la promocion de la adhesion celular. Este hecho puede ser debido
al patron de la alteracion de dicha superficie, un patron de rugosidad irregular y
heterogéneo. Realmente existe una relacion directa entre humectabilidad, rugosidad y
adhesion celular. Las dos superficies que mayor humectabilidad y rugosidad han tenido
son las mismas que en el primer intervalo de tiempo mostran la mas alta adhesion
celular. Sin embargo esta tendencia cambia resultando las superficies grabada y
arenada-grabada en los intervalos finales las que mas celulas adheridas tienen. Los
factores de humectabilidad y rugosidad son determinantes en la adhesion celular en los
primeros estadios, sin embargo con el tiempo el patrén de rugodidad homogéneo,
ondulado, la presencia y el tamano de los poros presentes en la superfcie, y la menor
heterogeneidad quimica de la misma determina un mejor resultado en las superficies

sometidas a grabado acido.

El proceso de grabado crea una rugosidad mas uniforme en la superficie,
suavizando la rugosidad y creando una superficie mas “ondulada” con una caracteristica
porosidad dispersa respecto a la superficie arenada, asi que la superficie grabada resulta

claramente mas compatible con las células MG-63.

El role de la geometria y la homogeneidad de los picos y valles que forman la

rugosidad ha sido subrayado en un estudio donde a pesar de los valores de rugosidad la
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superficie que mejor resultados ha obtenido en el test de desinsercion de los implantes

es la superficie arenada (Ronold H.J. et al, 2002).

Otro estudio que confirma la importancia del patréon de la rugosidad es uno de
Bigerelle y Anselme (Bigerelle M, Anselme K, 2004), en el cual los autores no
consiguen demostrar ningun efecto de la composicion del material o la amplitud de la
rugosidad en la proliferacion celular, sin embargo han observado que el factor realmente

influyente ha sido la morfologia de la superficie.

Las superficies tratada con grabado acido pueden incrementar la cantidad de
contacto hueso-implante (Buser D. et al, 1991) sin producir por eso efectos adversos en

la adhesion celular (Wennenberg A. et al, 1996; Boyan B.D. et al, 1997).

La superficie arenada-grabada que presenta macro depresiones circulares, y
estructura porosa polidispersa ha presentado un valor de adhesion osteoblastica mas
bajo que la superficie grabada. En esto influiria la accion de las particulas de oxido de
aluminio ALOs, los restos de las particulas como se ve en la analisis de electrones
retrodispersados se localizan mas en la superficie arenada, y menos en la arenada
grabada por la accion del proceso de grabado. La presencia de estos restos inhibirian en

grado diferente la adhesion celular.

Sin embargo Wennenberg y otros (Wennenberg A. et al, 1996; Wennenberg A.
et al, 1995), no han detectado efectos adversos producidos por iones aluminio presentes
en la superficie del implante, ademés de confirmar como en nuestros experimentos que
los procesos de grabado y pasivado de la superficie proporcionan una eliminacién casi

completa de las particulas de aluminio.

Durante anélisis con microscopio electrénico se pudo observar en la superficie
lisa los caracteristicos surcos producidos durante el pulido de la superficie.
A mayor magnificacion se pueden observar poros debidos a la estructura cristalina de

titanio y provocados por ninguin procedimiento de preparacion.

La superficie arenada presenta una rugosidad irregular y heterogénea con hoyos

agudos, presenta muchos restos de particulas de aluminio. La superficie arenada y
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grabada no present6 particulas de aluminio debido al proceso de grabado y pasivado
siguientes al arenado. Presenta macrocrateres producidos por el proceso de arenado y
microporos con un tamafo medio de 1,31 um debidos al grabado 4cido con HF. La
superficie grabada ha presentado una rugosidad “ondulada” con porosidad dispersa el

tamafio medio de los poros ha sido de 1,95 pm.

La porosidad es otra caracteristica importante de la superficie de titanio c.p. Una
superficie porosa se caracteriza por la medida de los poros, la forma, el volumen, la
profundidad del poro, que es afectada por la medida de la particulas esféricas, las
condiciones de temperatura y de presion de la camara de modificacion de la superficie
(Pilliar R.M, 1998). La profundidad del poro depende de la medida de la particula y su
concentracion por unidad de area. Una profundidad del poro de 150 a 300 pm parece ser
la medida optimal por el crecimiento y maximo contacto entre hueso y la superficie

porosa (Osaka N, Nagata T, 1987).

En un estudio de se mide la anchura de los poros de distintas superficies,
midiendo el torque de remocion las superficies en funcion de la anchura de los poros,
con el aumento de la porosidad hasta un 23,7% aumenta el valor del torque y
continuando el aumento de la porosidad disminuye el torque de desinsercion.

El torque medio de desinsercion aumenta directamente al aumentar de la medida del
poro de 0,5 y 1,5 um, y disminuye con el aumento de la medida 2,5 y 3,0 um. Una
conclusion de este estudio afirma que la medida optimal de los poros es < 2,0 pm (Sul
Y. et al, 2005). El implante TiUnite tiene una porosidad que va desde 1 a 5 um (Hall J.
y Lausmaa J, 2001). Otros autores afirman que en diferentes superficies con porosidad
similar el patrén y la velocidad de formacion de hueso dependen de la quimica de la

superficie (Ducheyne P. y Qiu Q, 1999).

La composicion quimica de un implante determina una serie de caracteristicas
superficiales entre otras: la energia superficial. En esta Tesis se han analizado las
caracteristicas quimicas de las diferentes superficies mediante andlisis de

retrodispersion de electrones.

Se ha registrado la presencia del oxigeno en las superficies tratadas, la presencia

de este elemento se puede atribuir a la capa de oxido de titanio, otro posible motivo
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podria ser la presencia de grupos hydroxilados/hidratos que rinden la superficie mas
hidrofilica (Textor M. et al, 2001). En nuestro estudio las superficies tratadas presentan
mas porcentaje de oxigeno respecto a la superficie lisa, este hecho demostraria una
mayor hidrofilia de las superficies rugosas, resultado que se confirma en los valores de

angulo de contacto.

Se ha detectado la presencia de carbono (C) en todas las superficies, el mas bajo
nivel de carbono se ha registrado en las superficies arenada-grabada y grabada, estos
niveles reducidos de carbono son tipicos de las superficies quimicamente limpias
(Textor M. et al, 2001) respecto a las superficies lisas y arenadas que han absorbido
CO, y otras moléculas organicas desde el aire.

Esta misma contraposicion en los niveles de oxigeno y carbono se hubo en un estudio
de Buser y otros (Buser D. et al, 1991). En otro estudio de Morra (Morra M et al, 2003)
se encontr6 que las superficies lisas contienen niveles de carbono significativamente
mas altos que las superficies grabadas, y niveles de titanio mucho menores, el ataque
acido remueve muchas de las moléculas contaminantes de carbono introducidas en el

proceso de pulido junto con la capa externa de titanio.

En un estudio se examinaron 3 superficies: en la superficie lisa se
observo alta concentracion de nitrogeno N, en la superficie arenada con particulas de
ALOj; se encontraron elementos de aluminio. En la superficie arenada con bioceramica

se encontraron calcio (Ca) y fosforo (P) (Mueller W. et al, 2003).

En la observacion al microscopio electronico se observa ademds de células
adheridas un conjunto proteico amorfo circundante las células mismas que recubre la
superficie de la muestra casi totalmente. Este conjunto de proteinas se dispone
previamente a la adhesion celular actuando como medio de la siguiente adhesion y
proliferacion celular. Esta adsorcion de proteinas es trascendental para la posterior
interaccion de las células, puesto que éstas responderan en funcion de su relacion con la
capa de proteinas adsorbidas (tipo y orientacion).

La adhesion de células osteoblasticas sobre distintos sustratos sintéticos, incluyendo el
titanio, dependia de la presencia de la proteina vitronectina en la superficie. Este hecho
se explica porque las células se unen a las superficies por medio de integrinas, que son

receptores celulares, ubicados en su membrana, que reconocen lugares especificos en
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las proteinas de union. Uno de estos lugares especificos es la secuencia de aminoacidos
RGD (arginina-glicina-acido aspartico) presente en la fibronectina y la vitronectina,

entre otras.

La naturaleza quimica del sustrato sintético es capaz de controlar la expresion de
las integrinas asociadas a la adhesion celular, es decir, que los puntos focales de
adhesion son también sensibles a la naturaleza quimica del sustrato.

La adhesion a la superficie (numero de células en la superficie y la fuerza de adhesion)
es un factor critico en la respuesta celular porque determina qué células poblaran la
superficie, cuantas y como. Este primer paso queda determinado, tal y como se acaba de
comentar, por la adhesion de las proteinas. Esto proveera del primer conjunto de células
habiles para los siguientes pasos de proliferacion y, la calidad de la adhesion, también

influiréd sobre la morfologia y la diferenciacion de los osteoblastos.

La rugosidad superficial tiene un efecto directo sobre la adhesion, proliferacion,
diferenciacion, produccion de matriz extracelular, calcificacion, y produccion de
citoquinas y de factores de crecimiento de los osteoblastos; asi como en la respuesta de

las células a agentes reguladores locales y sistémicos.

En la observacion al microscopio electronico en esta Tesis se han observado
células adheridas a la superficie con los caracteristicos seudopodos, el numero de estos
cambia en relacion al tipo de superficie. La misma diferencia se observa en la
conformacién de las células. En las superficies grabadas las células adheridas
demuestran unas mas pronunciadas morfologias a eje bi- o tripolar comparadas con

células de otras superficies.

No se notaron diferencias morfologicas importantes entre las superficies grabada
y arenada-grabada. La extension de la membrana plasmatica hacia todas la direcciones
se combina con una distribucion en una area mas ancha y un aspecto mas aplanado de

las células.

En la superficie arenada las células proliferan hacia uno o dos direcciones sin

embargo las prolongaciones plasmaticas no son completamente confluentes.
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En la superficie lisa los cambio morfolologicos son poco evidentes, las células
presentan forma esférica sin protrusiones evidentes, sin embargo en las superficies
grabada y grabada- arenada se observa una adaptacion marcada de la célula a los surcos
y varias irregularidades de la superficie. El cuerpo celular en la superficie lisa tiene una
dimension de 10 pm mientras en las superficies grabadas tienen este valor aumenta
hasta a 15-20 um aplastando mas a la superficie la célula, con prolongaciones que
pueden alcanzar los 50 pm. Esta diferencia en las dimensiones y en numero de
seudépodos confirma las conclusiones de un estudio de Boyan y colaboradores: la
rugosidad de la superficie mejora la adhesion de las células MG63 y parece tener un
efecto en la configuracion y conformacion de los seudopodos celulares, ademas se ha
visto que las células en superficies rugosas relajan valores mas altos de factores

relacionados con la formacion 6sea (Boyan B.D. et al, 1997).

Otra teoria que justifica la diferencia en la forma de la célula se refiere a la
medida del osteoblasto, 10 um, existe un cierto rango de rugosidad que puede ser
percibido por las células, de manera que no consiguen aplanarse y proliferar hacia una
morfologia fibroblastica; asumen de forma diferente un morfotipo osteoblastico.

El aumento de la adhesion celular se acompafia a un aumento de la rugosidad, numero y

tamafio de microporos.

Los osteoblastos, pueden sentir especificamente los detalles microtopograficos
de la superficie, por su morfologia y por la interaccion que otras entidades bioldgicas
(agua y proteinas) tienen con esos diferentes detalles. Todo ello, finalmente, puede
provocar que los osteoblastos promuevan de forma favorable la sintesis de hueso

(Degasne I. et al, 1999)

El substrato de la superficie altera la forma de la célula y modula la fibronectina
al nivel transcriptional y post transcriptional, asi como la cantidad de de fibronectina
asemblada en la matriz extracelular, la topografia de la superficie del titanio puede
afectar la expresion de las integrinas receptoras de la fibronectina y vitronectina
modificando su agregacion y determinando variaciones en la forma y proliferacion

celular (Degasne I. et al, 1999).
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Durante la proliferacion celular, la forma de la célula se modifica y el
citoscheletro se va reorganizando. En nuestro estudio de andlisis morfologica de la
células adheridas a las superficies se notaron cambios significativos en la forma y en la
area de superficie cubierta por las células resultando mas amplias las células en las dos
superficies grabadas, en estas superficies la forma era poligonal e irregular. Esto se
puede explicar por el hecho que la topografia y la micro-rugosidad de la superficie

afecta la proliferacion celular.
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Capitulo 6: Conclusiones

Los tratamientos de superfie utilizados afectan las propriedades superficiales.

La superficie lisa es la que peor humectabilidad tiene seguida por la superficie grabada,

la superficie areanada, y la superficie arenada-grabada.

La superficie lisa es la que peor rugosidad tiene seguida por la superficie grabada, la

superficie areanada, y la superficie arenada-grabada.

Morfologicamente la superficie arenada tiene un patrén de rugosidad irregular y

disomogéneo.

Morfoldgicamente las superficies grabadas tienen un patron de rugosidad homogéneo y

ondulado.

En los estadios iniciales las superficie que mayor adhesion celular tuvieron fueron las

superficies lisa y arenada.

A las 72 horas las superficie grabada y arenada-grabada son las superficies que mayor

adhesion tienen.

Existe una clara relacion entre humectabilidad y rugosidad en las diferentes superficies

estudiadas.
Existe una relacion no tan clara entre rugosidad y humectabilidad y adhesion celular.

El grado de humectabilidad y rugosidad facilita la adhesion celular en las fases iniciales

como es el caso de la superficie arenada y arenada-grabada.
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La morfoldgica heterogénea no facilita la adhesion celular como es el caso de la

superficie arenada.

El tratamiento de arenado grabado es el mejor tratamiento teniendo mas adhesividad

celular y superficie porosa y un patron de rugosidad homogéneo.

168



Summary

The quality of the implant surface is very important to osseo integration, healing time,
and tissue regeneration. In oral surgery there are four different titanium surfaces that are
usually used in dental implants: machined, acid etched, blasted and blasted and acid

etched.

OBJETIVES: The objectives of this study were to compare the morphology, chemical
composition, roughness and humectability of these four titanium surfaces, and their

relation with cell adhesion.

MATERIAL AND METHOD: Titanium disks were prepared from 2 mm thick sheets
of grade 2 unalloyed titanium. The disks had a diameter of 12 mm. The samples were
polished to obtain a mirror finish surface and were modified by either chemical etching
or blasting. A Scanning Electron Microscopy was used to determine the surface
morphology; the chemical analysis was performed by using Backscattered Electrons;
for the study of roughness an Atomic Force Microscopy (AFM) and Confocal
Microscopy were used; the humectability was determined by the contact angle measure.
MG63 cell line in culture with the different titanium surfaces and a cell counter were

used to determine cellular adhesion.

RESULTS AND CONCLUSIONS: The surface treatments had a strongly influence in
the physical properties of samples. Basted surfaces had a no homogeneous and irregular
pattern. Acid etched surfaces had a homogeneous undulating and porous pattern. Acid
etched surfaces were the clearest. The surfaces that had undergone at Al,O; blast and
acid attack treatment presented a higher area compared to those that were machined and
chemically etched. Machine surfaces presented the worst humectability. In cellular
adhesion assay we observed a favourable effect in this cellular property with blasted and

acid etched surfaces.
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Riassunto

I1 tipo della superficie dell’impianto dentale ¢ molto importante nella osteointegrazione,
il tempo di cicatrizazione, e la regenerazione tissutale. Nella chirurgia orale esistono
quattro differenti superfici di titanio che sono normalmente usate in implantologia: la

superficie pulita, mordenzata, arenata e arenata- mordenzata.

OBIETTIVI

Gli obiettvi di questo studio sono stati confrontare la morfologia, la composizione
chimica, la rugosita e la umettabilita delle quattro superfici di titanio studiate, e la loro
relazione con la adesione cellulare.

MATERIALE E METODO

I dischi di titanio commercialmente puro (Grado 2) sono stati preparati in modo tale da
misurare 12 mm di diametro e 2 mm di spessore. Le mostre sono state pulimentate fino
ad ottenere una superficie “a specchio”. Successivamente sono state trattate con arenato
di polvere di ossido di alluminio Al,O3, con trattamento acido o con entrambi.

Si utilizzé un microscopio elettronico per determinare la morfologia superficiale; la
analisi chimica ¢ stata effettuata usando un apparecchio con retrodispersione di
elettroni; per lo studil della rugosita si utilizzarono il Microscopio di forza atomica e un
microscopio di luce confocale; la umettabilita ¢ stata determinata misurando 1’angolo di
contatto delle quattro superfici. La linea cellulare MG-63 con la differenti superfici di
titanio e un contatore cellulare sono stati utilizzati per determinare la adesione cellulare.
RISULTATI E CONCLUSIONI

I trattamenti di superfice hanno una importante influenza sulle proprieta fisiche delle

mostre. La superfice arenata mostra un modello di rugositd non omogeneo e irregolare.

Le superficie trattate con acido presentano un modello di rugosita omogeneo, ondulato e

una superficie porosa.

Le superfici trattate con acido sono state quimicamente le pit pure.
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Le superfici sottoposte a arenato con Al,O; e attacco acido presentano una area di
superficie piu alta rispetto al gruppo controllo e al gruppo sottoposto a attacco con

acido.

La superfice pulita pretenta la peggiore umettabilita.

Le superfici sottoposte a attacco acido presentano la pit alta adesione cellulare.
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