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RESUMEN

La basqueda de un material que pueda sustituir a un miembro o parte del organismo, es la
causa para encontrar materiales, que puedan tener una reaccion favorable en el cuerpo

humano, es decir que sean biocompatibles.

En este trabajo de investigacién se evalu6 electroquimicamente biomateriales
metalicos (Ti-6Al-4V, Co-Cr-Mo y acero inoxidable 316L), encontrando mecanismos que
controlan la corrosién, cuando estos materiales se encuentran expuestos a los fluidos
corporales artificiales (Isotonica, Ringer A, Ringer B y Tyrode), durante diferentes periodos
de tiempo.

Las técnicas electroquimicas utilizadas fueron Potencial a Circuito abierto (OCP),
Espectroscopia de Impedancia Electroquimica (EIS) y Curvas de Polarizacién (CP), con
las que se logré generar correlaciones entre la aleacién y el medio corrosivo en funcion

del tiempo.

Este tipo de investigacion apoya al desarrollo de materiales metalicos para lograr
la reparacién funcional y de reconstruccién del tejido 6seo, ya que es una plataforma

utilizable en la ingenieria biomédica, asi como la interaccion de entidades biolégicas.



ABSTRACT

The search for a material that can replace a member or part of the organism is the cause
for finding materials that may have a favorable reaction in the human body, meaning to be
bio-compatibles.

In this investigation work, was evaluated by electrochemical metallic biomaterials
(Ti-6Al-4V, Co-Cr-Mo y 316L stainless steel), finding mechanisms that control the
corrosion, when these materials are exposed to artificial corporal fluids (Isotonic, Ringer A,

Ringer B and Tyrode), during different time periods.

The electrochemical techniques used were Opened Circuit Potential (OCP),
Electrochemical Impedance Spectroscopy (EIS), and Polarization Curves (CP), thanks to
this it was possible to generate correlations between the alloy and the corrosive medium

as a function of time.

This investigation helps to develop the metallic materials to make functional
reparation and a reconstruction of the bone tissue, which is a platform used on biomedical

engineering, as the interaction of biological entities.
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Introduccién

INTRODUCCION

La pérdida de un miembro o parte del organismo es, sin duda alguna, uno de los eventos
gue mas ha preocupado a la humanidad desde siempre. Consecuentemente, se han
realizado esfuerzos para remediar estos sucesos, desarrollando implantes o prétesis
como medios correctivos sustitutos del miembro natural [1].

Los implantes se practican desde tiempos remotos, en la mayoria de los casos,
para solucionar defectos causados por accidentes o con fines estéticos. Se han
encontrado trazas de protesis implantadas en momias egipcias, siendo el registro mas
antiguo de un material empleado como prétesis que data aproximadamente de 480 a.C.
Siguiendo una linea de tiempo, en términos de compatibilidad y analogia en la
composicion entre el marfil y el hueso, Gluck en 1880 implanta una prétesis de marfil
anclada con colofonia (una resina sélida). Cuatro afios mas tarde; Pean realiza una
artroplastia de cadera con interposicién metalica. A partir de entonces se multiplican los
experimentos por desarrollar materiales de implante como los estudios de tolerancia de
los tejidos ante esos materiales. Los primeros estudios fueron en relacién a la asepsia ya
gue con frecuencia, las protesis en los pacientes provocaban infecciones graves e incluso
la muerte [2].

En 1938 Bives—Willis produjo la primera prétesis de metal, hecha con una aleacion
llamada vitallium, pero soélo después de la Segunda Guerra Mundial se empezaron a
implantar prétesis cientificamente, es decir se comenzaron a probar diferentes tipos de
materiales y sus efectos en el organismo. Para la década de los sesenta ya se habia
producido un avance considerable en el estudio de acoplamientos de materiales, como
metal-teflon, metal—polietileno y metal-acrilico, entre otros, ademas de avances en
términos de geometria, anclaje y fijacién; sin embargo, las primeras pruebas de materiales
implantados en animales generaron interrogantes sobre los efectos que éstos materiales
tenian sobre los organismos vivos. Asi se descubrieron materiales con poder
carcinogénico, citotdxico y otros de tolerancia escasa. En 1972 Boutin introdujo materiales
con mayores ventajas bioldgicas, como es el caso de Al,O3, ZrO, y aluminato calcico [2].

La posibilidad de obtener un material adecuado y natural, que simule o coexista
con un tejido vivo, ha dirigido las investigaciones hacia aguellos materiales que presentan
reacciones positivas dentro del organismo [2]. Es decir, buscar materiales que sean

biocompatibles, los cuales han sido llamados biomateriales.
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Introduccién

La caracteristica primordial de un biomaterial es que sea biol6gicamente inerte, es
decir que no presenten respuesta inmunoldgica o dafio celular donde se aplique. No
toxico ni carcindgeno, debe ser quimicamente estable (no presentar degradacion en el
tiempo), y presentar propiedades mecénicas adecuadas. Para el desarrollo de estos
biomateriales es necesario considerar:

e Tener un disefio de ingenieria perfecto (Tamafio, forma). Para que un material
pueda sustentar el nombre de biomaterial debe pasar pruebas de
biocompatibilidad in vitro e in vivo.

e Resistencia del material a fluidos del cuerpo.

e Propiedades mecéanicas de los materiales (resistencia, dureza, ductilidad, elastica,
viscoelastica)

e La fuerza mecanica y la dinAmica del material que ejerce sobre los tejidos con los
gue ha de estar en contacto.

e Entender las relaciones existentes entre las propiedades, funciones y estructuras
de los materiales biolégicos.

Segun la naturaleza quimica de los Biomateriales, se clasifican en:
1. Polimeros

2. Ceramicas

3. Materiales derivados de procesos bioldgicos

4. Metales

5. Compuestos (combinacion de polimeros, ceramicos y metales)

Inicialmente, los metales utilizados para protesis fueron los aceros inoxidables con
bajo contenido de carbono como el 316L, después se utilizaron las aleaciones Co-Cr-Mo,
las cuales tienen buenas propiedades mecanicas y en cuanto a la resistencia a la fatiga
un mejor desempefio a largo plazo; utilizandose en los vastagos de las prétesis de
cadera. Posteriormente, se ha utilizado el Titanio por su gran desempefio como

osteointegrador, sin embargo, su costo es alto.
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Introduccién

En la Figura | se muestran las partes que pueden ser reemplazadas con implantes o
proétesis

0jo
placas craneales metalicg Ie’ntes
cérneas
- = nariz
. dentaduras
prétesis de barbilla y mandib l—— oido

laringe =
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articulacién de
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Figura |. Piezas que pueden implantarse en el organismo [3]
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Introduccién

PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA

“Considerando que mas de 50 millones de personas en todo el mundo tienen implantado
algun tipo de protesis y adicionalmente a esto los demografos de las Naciones Unidas
pronostican un alto indice de longevidad en la poblacién actual (se calcula que para el afio
2050, 1 persona de cada 5 van a ser mayores de 60 afos y actualmente es 1 de cada
10)” [2]. Es de vital importancia tomar en cuenta la utilidad y necesidad que las protesis
tienen. En base a lo anterior surgen ciertos puntos a tratar como son:

1.- La calidad de vida que proporcionaran

2.- El tiempo de duracion

3.- Costos accesibles

Debido a estos factores socioldgicos es necesario buscar avances a un costo accesible,
gue cumplan con las condiciones de partida que son:
a) Biocompatibles y que aseguren una vida media determinada
b) Aportar las prestaciones especificas que requiera la aplicacion a que vayan
destinadas
¢) La composicién que debe tener el biomaterial para que cumpla las nhormas de

no toxicidad

Estos factores son decisivos ya que tienen que permanecer en contacto con los
tejidos vivos, por lo que es imprescindible que posean una buena compatibilidad, es decir
gue no se produzcan reacciones no deseadas en la interfaz de tejido-material, y que
mantengan sus prestaciones durante el tiempo que estén en servicio.

Para concluir, se debe considerar que el material artificial con el que se fabrique un
implante tiene una clasificacion en base a su naturaleza, la cual es la siguiente:

Materiales metalicos, ceramicos, poliméricos o materiales compuestos [2].

El uso de estos materiales va a depender de la parte del cuerpo que vaya a
reemplazar.

En este trabajo se analizara la velocidad de corrosion de 3 aleaciones comerciales,
mediante el uso de técnicas electroquimicas, con el fin de evaluar el comportamiento
electroquimico, para generar correlaciones entre las aleaciones y los medios corrosivos
en funcion del tiempo.
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Capitulo |
MARCO TEORICO
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Marco Tebrico

.1. Biomateriales

Son materiales de origen natural o sintético, que pueden ser usados por algun periodo,
como todo o como parte de un sistema que trata, aumenta, o reemplaza algun tejido,

organo o funcion del cuerpo [2].

Su objetivo es salvar vidas, mejorar la calidad de vida, reducir el sufrimiento y

contribuir a llegar en mejores condiciones al final de nuestra vida [4].

Los biomateriales pueden ser provisionales o definitivos, pero en cualquier caso
deben llevar a cabo una funcién adecuada y no ocasionar ningun dafio al organismo, ya
gue estos materiales tienen que permanecer en contacto con los tejidos vivos y por ello
necesitan poseer una buena compatibilidad para que no se produzcan reacciones no
deseadas en la interfase tejido-material, y que mantengan sus prestaciones durante el

tiempo que tengan que estar en servicio.

Todo biomaterial tiene que ser biocompatible tanto quimica como mecanica y
médicamente [5], es decir tienen que poseer un caracter inerte o tolerado, bioactivo, y sus
productos de degradacién no deben originar toxicidad, ademas de tener requerimientos

especiales para su aplicacion, los cuales se mostraran en la Figura 1.1.

Los materiales de uso biomédico pueden tener origen artificial o bioldgico.
Atendiendo a la naturaleza del material con el que se fabrica el implante, los biomateriales

artificiales, se pueden clasificar en [4]:

a) Biomateriales metalicos:

Tienen que poseer las siguientes caracteristicas:

e Tolerancia por parte del organismo.

e Buena resistencia a la corrosion, ya que la corrosion es un problema general de los
metales, mas si estan inmersos en un medio hostil como es el organismo humano,
y a temperaturas del orden de 37°C. Sin embargo, algunos metales se escapan en

principio a este problema, como son los metales preciosos. Otros como el titanio, al
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Marco Tebrico

formar una capa de 6xido en su superficie, la pasivan protegiendo el interior del

metal, evitando el avance de la corrosion.

Los metales se utilizan con éxito en diversos implantes, en particular cuando es
imprescindible soportar carga, como ocurre en la protesis de cadera, donde se
utilizan aleaciones de base Co, asi como Ti y sus aleaciones. Pese a los
problemas que puedan originar, como metalosis, en la actualidad no existen

sustitutos en implantes que permitan soportar carga.

b) Biomateriales poliméricos:

Deben su éxito a la posibilidad de fabricarlos de muy distintas maneras, con
caracteristicas bien determinadas, y con facilidad de conformarlos en fibras,
tejidos, particulas o bloques. Pueden ser naturales o sintéticos, se pueden
encontrar formulaciones bioestables, esto es, con caracter permanente (sustituyen
parcial o totalmente tejidos u érganos lesionados o destruidos), y biodegradables
(tienen un caracter temporal), asi mismo el uso de cementos 6seos acrilicos. Sin
embargo, presentan algunos problemas, como el calor que se desprende durante
la polimerizacién, que conduce en muchos casos a la citotoxicidad, y a la

contraccién que sufre una vez endurecido, lo que origina micromovilidad.

c) Biomateriales ceramicos:

Se introducen en la época de los 70°s debido a problemas que presentaban los
biomateriales utilizados hasta ese momento, como eran el acero, aleaciones de
cobalto y polimetil metacrilato. Sin embargo, la fragilidad de las bioceramicas
restringe mucho su campo de aplicacién, ya que hay que elegir aguellas funciones
gue no requieran elevadas solicitaciones mecanicas. Por lo tanto, para alcanzar el
éxito clinico con un material bioactivo, es necesario que simultineamente se forme
una interfaz estable con el tejido conectivo y que el comportamiento mecanico sea

semejante al del tejido a reemplazar.
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Tabla 1.1. Ejemplos de biomateriales [4].

METALES CERAMICAS POLIMEROS
- Acero Inoxidable 316 y 316L - Alumina - Polietileno de ultra alto peso
- Ti, Ti-6Al-4V, NiTi - Zirconia molecular (PEUAPM)
- CoCrMo - C piralitico - Polimetil Metacrilato (PMMA)
- Ta - Hidroxiapatita - Poliuretano PU

- Biovidrios-mesoporosos -
- Biovitroceramicas -
- Fosfatos célcicos -

Poliéter éter cetona PEEK
Politetrafluoroetileno PTFE
Siliconas

- PLA

- PGA

Tabla 1.2. Dispositivos de implante en uso o probados, su funcién y los biomateriales

empleados [1].

DISPOSITIVO

FUNCION

BIOMATERIAL

REPARAR Y
REEMPLAZAR EL
ESQUELETO

Cadera total artificial,
rodilla, hombro, codo,
carpo, etc.

Reconstruccion artritica
o fractura de
articulaciones

Vastagos: acero inox. 316L; aleaciones Ti-Al-V;
aleaciones ahuecadas de Co- Cr-Mo-Ni; polietileno de
alta densidad; "cemento” PMMA,; alimina de baja
densidad; polimero poliacetal; recubrimientos de
metal-carbén pirolitico; recubrimiento de metal-
biovidrio; (PTFE); recubrimientos de PTFE-carbén
sobre metal; fibras de PMMA-carbén, polvos
compuestos de PMMA-cervital; acero inox. poroso;
Co-Cr; Tiy aleaciones de Ti

Placas de hueso,
tornillos, alambre

Reparar fracturas

Acero inox. 316L; aleaciones Co-Cr; Ti y aleaciones de
Ti; fibora compuesta de polisulfona-carbon; fibra
compuesta de biovidrio-metal, compuesto de &cido
polilactico-acido poliglicdlico

Clavos intramedulares,

Alinear fracturas

El mismo

Varillas Harrington

Corregir la curvatura
cronica de la espina

El mismo

Miembros del cuerpo
artificiales implantados
permanentemente

Reemplazar
extremidades perdidas

El mismo, ademas de nylon o dacrén terciopelados
sobre silastic para tejido suave con crecimiento interno

Separadores y
extensores vertebrales

Corregir deformidades
congénitas

Al,O3

Fusién espinal

Inmovilizar vértebras
para proteger la
médula espinal

Biovidrio

Estimulacion funcional
neuromuscular

Controlar musculos
eléctricamente

Electrodos de Pt, Pt-Ir; silicon; aislamiento de teflén
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Marco Tebrico

Propiedades Mecanicas

. Elasticidad

. Limite Elastico

e  Ductilidad

e  Tenacidad

e Tiempo dependiente de la
deformacion

. Dureza

. Resistencia al desgaste

. Fluencia

Esfuerzo Ultimo

Requerimientos de
los implantes

Biocompatibilidad

. Reacciones de los tejidos

. Cambios en propiedades:
a)Mecanicas b)Fisicas
¢)Quimicas

. Degradacién conduce a:

a) Cambios deletéreos

locales

b) Efectos nocivos

sistematicos

Manufactura

. Métodos de fabricacién

e  Afinidad y conformidad con
todos los requerimientos

. Calidad de materia prima

. Costos de Produccion

. Técnicas apropiadas para
obtener excelente acabado
superficial o textura

. Capacidad de los materiales

para ser esterilizados de forma

segura y eficiente

Figura 1.1 Requerimientos de los biomateriales para aplicaciones ortopédicas [6].

l.1.1 Clasificacion de biomateriales para el reemplazo del hueso

La evaluacién de un material para ser usado en implantes o prétesis, es necesario que
pase por el analisis del tipo de reaccion que induce en la interfase biomaterial- tejido, la
cual, a su vez, determina el mecanismo de adhesion al tejido. Ningin material probado
hasta ahora en un tejido vivo puede considerarse totalmente inerte, ya que se ha

demostrado que todos generan una respuesta en dicho tejido, afectando invariablemente
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el proceso normal de curacion. Generalmente se acepta la existencia de cuatro clases de
respuesta tisular y cuatro formas de adhesion del biomaterial al tejido [7]. En las tablas 1.3
y 1.4, se resume de manera precisa tanto las clases de respuesta como las formas de
adhesion asociada.

Tabla 1.3. Tipos de respuestas del tejido al implante [7].

Material téxico: tejido circundante muere.

Material no-téxico y biologicamente inactivo (casi inerte): se forma un tejido fibroso de espesor

variable.

Material no-téxico y bioldgicamente activo (bioactivo): se forma un enlace interfacial.

Material no-téxico y soluble: el tejido circundante lo reemplaza.

El concepto de osteogénesis, formacidén de hueso por crecimiento o por reparacion
debido a la actividad de los osteoblastos, ha sido propuesto como el método mas
conveniente para evaluar la respuesta del hueso a los biomateriales utilizados para su
reemplazo. Por lo tanto, a partir del andlisis de los patrones de osteogénesis los
biomateriales se dividen en tres clases, como se presenta en la tabla 1.5. Esta
clasificacién es complementaria a la presentada previamente en funcién de la reaccién
interfacial, ya que la forma en la cual el hueso crece es consecuencia de la reaccién del
tejido en la interfase. Es por esto que el acero inoxidable es considerado un material
biotolerante, segln la osteogénesis que induce, pero estaria en una clasificacion
intermedia entre no-tdxico y bioinerte, segin la reaccién interfacial con el tejido. Esto,
debido a la posibilidad de liberacion de iones y reacciones alérgicas asociadas a su
composicion quimica [7].

Por lo tanto, se utiliza a continuacion la clasificacion segun el patron de
osteogénesis para presentar una revision de dichos materiales. Al final, se hace una breve
mencion de los materiales no-téxicos y biodegradables, los cuales no estan incluidos en la

clasificaciéon segun la osteogénesis.
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Tabla 1.4. Tipos de adhesion biocerdmico-tejido y su clasificacion [7].

Tipo de adhesion Ejemplo

1. Los cerdmicos densos, no-porosos, casi inertes,

se adhieren por crecimiento del hueso en las

irregularidades superficiales por cementacion del Al,O3 (mono y policristalina)
implante en el tejido o por ajuste a presion dentro

del defecto (“fijacion morfoldgica”).

2. En los implantes inertes y porosos el hueso AlLO; (policristalina) y metales
crece al interior y la adhesion es de tipo mecanica porosos recubiertos con
(“fijacion biolégica”). hidroxiapatita

3. Los ceramicos, vidrios y vitroceramicas densos,
no-porosos Yy reactivos superficialmente se Vidrios y vitrocerdmicas bioactivas e
adhieren directamente por enlace quimico con el Hidroxiapatita

hueso (“fijacion bioactiva”).

4. Los ceramicos degradables, densos, no Sulfato de calcio, fosfato tricalcico,
porosos (0 porosos), estdn diseflados para ser sales

reemplazados lentamente por el hueso. calcio- fosfato.

[.1.2. Biomateriales biotolerantes

Los biomateriales biotolerantes se caracterizan por que, una vez implantados, se ven
rodeados por una capa delgada de tejido fibroso. Ademas, su composicion quimica y
propiedades superficiales pueden dar lugar a reacciones adversas del tejido circundante,
debido a la liberacion de iones al medio o de residuos fragmentados.

El acero inoxidable es sin duda el mas representativo de los biomateriales
biotolerantes para el reemplazo de hueso, siendo también el primer material metélico
utilizado con relativo éxito para este propésito. Otro ejemplo son las aleaciones base Co-
Cr, representativas de las aleaciones de Co utilizadas para aplicaciones biomédicas.
Estas tienen mayor resistencia al desgaste que los aceros inoxidables y las aleaciones de
titanio, por lo cual son mas adecuadas para la cabeza de la proétesis. El

polimetiimetacrilato (PMMA, cemento 0seo) utilizado para la fijacion de protesis de
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cadera, es considerado también como biomaterial biotolerante. Esto se debe a que existe
siempre la posibilidad de la formacién de la capsula de tejido fibroso en varias regiones de
la interfase PMMA-hueso debido a factores como la toxicidad del mondmero libre
metilmetacrilato, necrosis del hueso por las altas temperaturas de polimerizacion o

devascularizacion durante la preparacion del canal en el hueso [7].

Tabla 1.5. Biocompatibilidad de algunos materiales segun su patrén de osteogénesis [7].

Patréon de osteogénesis Biomateriales
Osteogénesis intervenida Acero inoxidable, Vitallium, Materiales biotolerantes
PMMA
Osteogénesis por contacto Titanio y aleaciones, carbono,
alimina, circona, titania, nitruro Materiales bioinertes

de titanio, nitruro de silicio

Osteogénesis por enlace Vidrios y vitrocerdmicos Materiales Bioactivos
bioactivos, hidroxiapatita

[.1.3. Biomateriales bioinertes

Como se ha mencionado previamente, ningiin material de los utilizados hasta ahora para
implantes puede considerarse como inerte ya que todos inducen una respuesta en el
tejido vivo (Tabla 1.3 y 1.4). Desde el punto de vista de la respuesta en la interfase
implante-tejido, los biomateriales bioinertes se caracterizan por no reaccionar de manera
apreciable con el tejido (considerados quimica y biolégicamente inactivos), permitiendo la
formacion de una capa de tejido fibroso de espesor variable. Como consecuencia, la
adhesion del implante es exclusivamente mecénica produciéndose la denominada
“fijacion bioldgica”. El espesor de la capsula fibrosa puede variar dependiendo del material
y de la extension del movimiento relativo. Desde el punto de vista del patrén de
osteogénesis, los biomateriales bioinertes permiten una “osteogénesis por contacto” en la
cual el hueso crece de manera ordenada en contacto directo con el implante

generalmente con un espesor minimo de capa de tejido fibroso [7].
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[.1.4. Biomateriales reabsorbibles

Los biomateriales reabsorbibles estan disefiados para degradarse gradualmente con el
tiempo y, por tanto, para ser reemplazados por el tejido receptor. A pesar de que este es
el concepto ideal para el reemplazo de cualquier tejido, el desarrollo de bioceramicos
reabsorbibles funcionalmente 6ptimos presenta una serie de complicaciones asociadas
fundamentalmente a la dificultad para ajustar las velocidades de reabsorcion con las de
sustitucién por tejido nuevo y al mantenimiento de la resistencia y de la estabilidad
interfacial durante el periodo de degradacion. Casi todos los bioceramicos reabsorbibles
son variaciones de fosfato de calcio y su caracter biodegradable radica en su similitud con
la fase mineral del hueso que consiste basicamente en iones calcio y fosfato, con trazas

de magnesio, carbonato, hidroxilo, cloruro, fluoruro y citrato [7].

Tabla 1.6. Aplicaciones y propiedades de los materiales bioinertes mas comunes [7].

Materiales Aplicaciones Propiedades

y Véstago, bola y copa de las Rigido, duro y resistente al
Aleacion Co-Cr o
prétesis de cadera Desgaste

. o Vastago, recubrimiento poroso, o
Aleacién de titanio Baja rigidez
soporte para el UHMWPE.

o Implantes dentales, ] »
Titanio puro (c.p.) o Excelente osteointegracion
recubrimiento poroso.

Réapida osteointegracion,

Hidroxiapatita Recubrimiento »
degradacion a largo plazo.
o Dura, fragil, elevada
Alimina Bola y copa ] ]
resistencia al desgaste.
] Alta tenacidad, elevada
Circona Bola

resistencia al desgaste

o Fragil, baja resistencia a
Copay plato de la tibia en o ] ) )
UHMWPE o ) traccion, baja resistencia a
protesis de rodilla

fatiga
Fragil, baja resistencia a
PMMA Fijacion con cemento 6seo traccion, baja resistencia a
fatiga
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[.2. Biocompatibilidad

La necesidad del estudio de la biocompatibilidad surge del reconocimiento de la diferencia
existente entre tejido vivo y los materiales no viables [8].

Considerando lo anterior se dira que la biocompatibilidad es la aceptacion del
material por todos los componentes (6rganos, muasculos, fluidos, etc.), del cuerpo humano
asi como el acoplamiento del material para responder de forma adecuada a la aplicacién
gue se requiera. Sin embargo, el término de biocompatibilidad carece de una definicion
clara, ya que no es una propiedad intrinseca del material y depende de la aplicacion y de
las condiciones de uso. Por ejemplo, un material con poca resistencia mecéanica puede
ser biocompatible para una aplicacion en concreto, en la cual no sera sometido a grandes
cargas mecanicas y sin embargo, no ser biocompatible en otras aplicaciones en las
cuales tendria que resistir grandes estados de tension y/o deformacién, por lo tanto,
cuando la interfaz no estd en equilibrio, las relaciones material-huésped pueden ser
caracterizadas por proceso de irritacion, inflamacion, carencia de reacciones
inmunoldgicas, toxicidad, mutagenicidad o carcinogenicidad que demuestran un estado de

biocincompatibilidad [5].

Los factores que influyen en la biocompatibilidad de un material son los siguientes [9]:

» Factores quimicos: La composicion del material determina en gran medida su
potencial toxicidad. Por ejemplo, los polimeros pueden ser téxicos por si mismos o

por la accion de sus productos de degradacion.

» Factores eléctricos: Las corrientes de polarizacion anédica o catédica que
presentan los metales condicionan su corrosion. Por ejemplo, la polarizacion

anddica provoca la disolucién de iones metalicos en el organismo.

» Factores superficiales: La superficie de un material puede tener caracteristicas
hidrofilicas o hidrofébicas, lo que condiciona la aptitud de las proteinas para la
adsorcion y, secundariamente, su tolerancia. En general, los materiales de

superficie hidréfila son mejor tolerados.
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» Factores mecanicos: Las interacciones en la interfaz entre el tejido y el biomaterial
condicionan la respuesta tisular. Es el caso de los implantes intraéseos en que se
puede producir la formacion de tejido fibroso mediado por fuerzas de traccién o de
cizallamiento, o de tejido 6seo, por interaccion de compresion.

> Factores geométricos: La respuesta a un mismo material depende de la
granulometria, geometria y cantidad de éste, de tal manera que la reaccion es
distinta si la formulacién es compacta o particulada. En general, el implante en

forma de particulas genera una respuesta cuantitativamente mayor.

Y, a partir del desarrollo de los biomateriales, es posible definir cuatro fases o tipos de

biomateriales segun la respuesta del organismo [8]:

o Fase 1. Inerte: materiales implantables que generan poca o ninguna respuesta.

e Fase 2: Interactivo: materiales implantables que estan disefiados para generar una
respuesta especifica y beneficiosa.

o Fase 3: Viable: materiales implantables posiblemente con incorporacion de células
vivas, que son tratados por el organismo como tejido normal y son reabsorbidos o
remodelados raras veces.

e Fase 4. Replante: materiales implantables consistentes de tejido nativo,

desarrollado in vitro a partir de células previamente obtenidas del paciente.
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[.3. Aleaciones utilizadas en Protesis (Ti-6Al-4V, Acero inoxidable
316L y Co-Cr-Mo)

El empleo de metales en el campo de la medicina es bastante antiguo, se sabe que
Hipdcrates utilizé alambres de oro para suturas y en 1546 Ambroise Paré describe el uso
de placas de oro para reparar defectos traumaticos en el craneo, y el alambre de oro para

contener hernias abdominales.

El criterio de seleccion de los materiales se basa mas en su disponibilidad y
resistencia mecéanica que en su biocompatibilidad y resistencia a la corrosién en el cuerpo
humano. La primera aleacion metalica desarrollada para ser utilizada en el cuerpo
humano fue el acero al vanadio. Es hacia 1930 cuando se consiguen las primeras
aleaciones que retnen condiciones de material protésico adecuado como las de base Co
y los aceros inoxidables; la razon de su tolerancia se atribuyé a su elevada resistencia a la
corrosion frente a los fluidos del cuerpo. El Titanio se usa por primera vez en 1951 por
Leventhai, el cual asegura gque es tan tolerante como el vitalio (aleacion de Co-Cr) y el
acero inoxidable, considerando lo anterior se explicardn brevemente las aleaciones mas

utilizadas en prétesis [4].

[.3.1. Aceros Inoxidables

El primer acero inoxidable utilizado para la fabricacion de implantes fue el 18-8, por sus
caracteristicas mecanicas y resistencia a la corrosién. Posteriormente se introdujeron los
aceros 18-8-Mo con el fin de aumentar la resistencia a la corrosién en soluciones salinas.
Esta aleacion fue conocida como acero inoxidable 316, que al reducirse el contenido de
carbono de 0.08 % a 0.03%, mejord su resistencia a la corrosién en soluciones saturadas.

Este acero paso a denominarse 316 L.
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1.3.1.1 Acero 316L

El acero inoxidable 316L (16-18 % Cr, 10-14 % Ni, 2 al 3 % Mo y 0.03 %C) no se

endurece por tratamiento térmico, pero puede endurecerse por trabajo en frio [4].

Tabla 1.7. Composicion quimica de Aceros Inoxidables usados en implantes [10].

ASTM . L
: - Nombres Comerciales Composicion (peso%)
Designacion
F55(bar, wire) AISI 316 LVM (60-65)Fe, (17-20)Cr, (12-14)Ni, (2-3)Mo,
F56(sheet, strip) 316L (max. 2)Mn, (méx. 0.5)Cu, (max. 0.03)C,
F138(bar, wire) 316L (méx. 0.1)N, (max. 0.025)P, (max. 0.75)Si,
F139(sheet, strip) 316L (méx. 0.01)S
. (60-69)Fe, (17-20)Cr, (11-14)Ni, (2-3)Mo,
Cast Stainless steel
F745 - . .
Cast 3161 (max. 2)Mn, (méx. 0.06)C, (max. 0.045)P,

(max. 0.1)Si, (max. 0.03)S

Su aplicacion esta muy extendida, ademas de su uso para protesis de cadera, en
aplicaciones temporales, tales como placas de osteosintesis, tornillos, clavos y fijadores,
entre los mas importantes [11].

I.3.1.2 Caracteristicas metalUrgicas y propiedades mecanicas

La microestructura que presenta el acero 316L es austenitica, como la que se aprecia en
la Figura 1.2.

-

Figura 1.2. Micrografia del Acero inoxidable 316L [12].
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El contenido total de niquel y cromo es de por lo menos 23%. El Cromo forma una
pelicula de éxido que protege al acero de la corrosién y el niquel es el elemento que le da
la tenacidad.

Sus caracteristicas mecanicas son una resistencia a la deformacion de 260 a
800MPa y un médulo elastico de 200GPa, lo que supone un valor 12 veces superior al del

hueso cortical [4].

Tabla 1.8. Propiedades mecanicas tipicas del Acero 316 L [4].

M. de Limite Resistencia Limite de

Material ASTM Condicién Young elastico atraccion fatiga*

(GPa) (MPa) (MPa) (MPa)

F745 Recocido 190 221 483 221-280

Acero Recocido 30% 190 331 586 241-276
. F55, F56, )

inoxidable Trabajado en frio 190 792 930 310-448

F138, F139
Forjado en Frio 190 1213 1351 820

I. 3.1.3 Comportamiento del acero 316L como implante

Los mecanismos involucrados en la respuesta de los tejidos a los biomateriales son
complejos debido a la gran variedad de factores involucrados relacionados con la
naturaleza del material, especialmente las propiedades superficiales, y con el ambiente
fisiologico.

En el caso del acero 316L comienza a liberar iones en el organismo, debido a
fendmenos de corrosion, los cuales pueden causar problemas graves y hasta mortales. A

continuacion se dara un breve resumen de los efectos de estos iones en los seres vivos.

Hierro

El hierro en el cuerpo humano cumple una funcién esencial; es el componente
principal de la hemoglobina, que transporta el oxigeno de la sangre a todas las partes del
cuerpo. También juega un papel vital en muchas reacciones metabdlicas. La hemoglobina
es el pigmento rojo de la sangre. El hierro de la hemoglobina se combina con el oxigeno y
lo transporta a través de la sangre a los 6rganos del cuerpo. Dos tercios del hierro que

contiene el cuerpo humano estan presentes en la hemoglobina. El resto se almacena en
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el higado, el bazo y la médula de los huesos. Una cantidad pequefia estd presente en

forma de mioglobina, que actia como depdsito de oxigeno en los musculos [13].

Los niveles maximos permitidos de hierro en la sangre son (Estos rangos pueden
variar dependiendo de los criterios usados) [13].

¢ Niveles normales de Hierro en adultos hombres 80 a 180ug/dL.

¢ Niveles normales de Hierro en adultos mujeres 60 a 160ug/dL.

¢ Niveles normales de Hierro en nifios 50 a 120ug/dL.
Cromo.

En principio, se considera al cromo (en su estado de oxidacién +3) un elemento
esencial, aunque no se conocen con exactitud sus funciones. Parece participar en el
metabolismo de los lipidos, en el de los hidratos de carbono, asi como otras funciones. La
cantidad diaria recomendada para el cromo es de 50-200 pg/dia.

Por otra parte, los compuestos de cromo en el estado de oxidacion +6 son muy
oxidantes y son carcindgenos. La Organizacion Mundial de la Salud (OMS) recomienda,

desde 1958, una concentracién maxima de 0.05 mg/litro de cromo (VI) [14].
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Figura 1.3. Diagrama de Pourbaix para el Cromo, destacando las zonas con diferentes fluidos
corporales [15].
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Niquel.

La exposicion al niquel y sus compuestos solubles no debe superar los 0.05
mg/cm® medidos en niveles de niquel equivalente para una exposicion laboral de 8 horas
diarias y 40 semanales. Los vapores y el polvo de sulfuro de niquel se sospecha que sean
cancerigenos [16].

Tras su colocacién, pequefias cantidades de niquel van liberandose de manera
paulatina, aunque no se acumulan en el organismo al ser rapidamente eliminadas por
orina.

Los niveles en sangre humana, plasma y orina son superiores a los de personas
sin prétesis metélicas.

Es ademas el metal que con mayor frecuencia produce sensibilizacion de contacto,

especialmente en mujeres (la clasica dermatitis por bisuteria) [17].

Molibdeno.

Es el Unico elemento de la segunda serie de transicion al que se le ha reconocido
su esencialidad. Al menos 50 enzimas que contienen molibdeno son conocidas,
principalmente en las bacterias. Sin embargo, una alta concentracion de molibdeno se
invierte la tendencia y puede actuar como un inhibidor en algunos procesos enzimaticos
del cuerpo. Las concentraciones de molibdeno también afectan a la sintesis de proteinas,
el metabolismo y el crecimiento.

El cuerpo humano contiene alrededor de 0,07 mg de molibdeno por kilogramo de
peso. Se presenta en altas concentraciones en el higado y los rifiones y en las vértebras.
El molibdeno también esta presente en el esmalte de los dientes humanos y puede
ayudar a prevenir su deterioro.

La ingestion diaria promedio de molibdeno varia entre 0,12 y 0,24 mg, pero
depende del contenido de molibdeno de los alimentos. La toxicidad aguda no se ha visto
en los seres humanos, y depende en gran medida del estado quimico. Los estudios en
animales han demostrado que la ingesta crénica de mas de 10 mg/dia de molibdeno
puede causar diarrea, retraso en el crecimiento, infertilidad, y bajo peso al nacer. También

puede afectar a los pulmones, los rifiones y al higado [18].
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1.3.2. Aleaciones de Cobalto

Existen diferentes aleaciones de Co-Cr; que se detalla a continuacion:

La aleacion Co-Cr-Mo es utilizado en odontologia y en la fabricaciébn de protesis
articulares como vastagos de prétesis que soportan grandes esfuerzos, tales como las de
cadera y rodilla.

ASTM recomienda 4 tipos de aleaciones Co-Cr para aplicaciones en implantes:
1) Co-Cr-Mo (F75) para moldeo
2) Co-Cr-W-Ni (F90) para forja
3) Co-Ni-Cr-Mo (F562) para forja
4) Co-Cr-Ni-Mo-W-Fe (F562) para forja

En la actualidad, solo dos de estas 4 aleaciones se utilizan en la fabricacién de

implantes la F75 y la F562.

El Mo se afiade como afinador de grano, lo que aumenta la resistencia de la
aleacion ya sea moldeada o forjada. Esta aleacidon es altamente resistente a la corrosion
bajo tensidn en agua de mar, es considerablemente dificil trabajarla en frio, especialmente
en piezas tales como vastagos para articulaciones de cadera. Por tanto, estas piezas se

fabrican con las aleaciones para forja en caliente.

La resistencia y limite de fatiga de la aleacion Co-Cr-Ni-Mo hacen adecuadas para
aplicaciones en periodos de tiempo prolongados de servicio bajo solicitaciones de flexién

y fatiga como lo es el caso de los vastagos en protesis de cadera [4].

Considerando la composicién guimica de las aleaciones de Co-Cr segun la ASTM

se exhibe la siguiente tabla:
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Tabla 1.9. Composicion quimica de las aleaciones de Co para implantes [4].

Material D ASTM. . Nombres Comerciales Composicion (peso%)
esignacion
Vitallium, (58.9-69.5)Co, (27-30)Cr, (5-7)Mo (max.
Co-Cr-Mo E75 Hayne-Stellite 21, 1.0)Mn, '(méx. 1.0)Si,
Protasul-2 (max. 2.5)Ni, (méx. 0.75)Fe,
Micrograin-Zimaloy (méx. 0.35)C
Forged Co-Cr-Mo (58-59)Co, (26-30)Cr, (5-7)Mo,
Co-Cr-Mo F799 Thermomechanical (méx. 1.0)Mn, (méx. 1.0)Si,
Co-Cr-Mo (max. 1.5)Fe, (max. 0.35)C,
FHS (méx. 0.25)N
(45.5-56.2)Co, (19-21)Cr, (14-16)W, (9-
Co-Cr-W- Fo0 Haynes-Stellite 25 11)Ni, (max. 3.0)Fe, (1-2)Mn, (0.05-015)C,
Ni Wrought Co-Cr (méx. 0.04)Si,
(méx. 0.04)P, (méax. 0.03)S
. (29-38.8)Co, (33-37)Ni, (19-21)Cr,
Co-Ni-Cr- ) MP 35N (9-10.5)Mo, (méx. 1.0)Ti,
, F56 Biophase . : .
Mo-Ti (max. 0.15)Si, (max. 0.01)S,
Protasul-1

(méx. 1.0)Fe, (méx. 0.15)Mn

1.3.2.1 Aleacién Co-Cr-Mo

Las aleaciones Co-Cr-Mo (ASTM F75) son utilizadas para la manufactura de implantes

mediante técnicas de cera perdida (investment casting), siendo dificiles de mecanizar este

proceso de fabricacién permite alcanzar dimensiones cercanas a las finales [19].

La principal caracteristica de estas aleaciones es representada por su resistencia a

la corrosidbn en ambientes de cloruros, la cual se debe a su composicion quimica y al

O6xido formado en su superficie (Cr,O3). Es decir el biomaterial es auto-pasivado, y

resistente al ataque de los factores corrosivos del organismo humano, por lo que esta

aleacién es recomendable para el procesamiento de implantes y prétesis con un uso a

largo plazo [20].
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1.3.2.2 Caracteristicas metallrgicas y propiedades mecanicas

Aunque el cobalto tiene una estructura cristalografica (hcp) a temperatura ambiente, a
temperaturas mayores de 400°C se transforma a estructura centrada en las caras (fcc). La
adicion de aleantes como cromo (Cr) y tungsteno (W) elevan dicha temperatura de
transformacién, mientras que el molibdeno (Mo) aumenta el rango de solidificacion,

alterando la morfologia de los carburos [19].

Tal cual sale de vaciado estas aleaciones poseen una microestructura formada por
una matriz dendritica FCC rica en cobalto con presencia de segundas fases, como
carburos M»3Cs, en zonas interdendriticas y bordes de grano, lo que conforma el principal
mecanismo de endurecimiento en este tipo de aleaciones. Los principales defectos que se
encuentran al salir del vaciado son: la baja ductilidad y resistencia a la fatiga, porosidad,
falta de homogeneidad quimica, tamafio de grano grande y microestructura con
precipitados duros interdendriticos que las hace fragiles al promover la iniciacién y
crecimiento de fisuras. Estas propiedades dependen directamente de la morfologia y
distribucion de los carburos que, a su vez, son funcion de la composicién quimica de la

aleacion y del procedimiento de colada [20].

Figura 1.4. Microestructuras de aleaciones Co-Cr-Mo. (a) Modelo de revestimiento con carburos

secundarios y tamafio de grano grande (ASTM tamafio 7.5) (b) Alta resistencia de grano fino
forjado con refuerzo de nitr6geno (c) Isostaticamente trabajado en caliente a partir de polvo

prensado [21].
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Tabla 1.10. Propiedades mecanicas tipicas de la aleacion Co-Cr [4].

M. de Limite Resistencia Limite de
Material ASTM Condicién Young elastico atraccion fatiga*
(GPa) (MPa) (MPa) (MPa)
F7s Fundido/recocido 210 448-517 655-889 207-310
P/M HIP 253 841 1277 725-950
) F799 Forjado en caliente 210 896-1200 1399-1586 600-896
Aleaciones
Recocido 44% 210 448-648 951-1220 NA
Co-Cr F90
Trabajado en frio 210 1606 1896 586
Forjado en caliente 232 965-1000 1206 500
F562 Trabajado en frio,
232 1500 1795 689-793

Envejecido

1.3.2.3 Comportamiento de las aleaciones Co-Cr-Mo como implante

Al igual que el acero 316L, las aleaciones de Co-Cr-Mo son materiales biotolerantes,

como ya se habia dicho previamente.

Las particulas metdlicas liberadas por el desgaste y la corrosion no pasan al
organismo tal cual, sino que son fagocitadas por las células. Su digestion intracelular
origina la disolucion de las particulas metalicas y su distribucién posterior por los fluidos
corporales.

Habitualmente los metales se combinan en proporciones variables para formar
aleaciones que refuercen sus propiedades. Se asocian en altos porcentajes dos o tres
metales, pero pueden existir pequefias cantidades de otros metales, que a veces son
debidas a contaminacién del material empleado. Estas trazas deben ser tenidas en cuenta

por que mantienen su potencial sensibilizante [17].

Es importante observar que las aleaciones pueden contener cantidades
significativas de metales con poder sensibilizante, no siempre evidente por el nombre de

la aleacion.
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El cobalto, cromo y niquel son los que con mas frecuencia producen dermatitis
alérgica de contacto, por lo que no es raro que se sospeche la posibilidad de que una
reaccion de hipersensibilidad a uno de estos metales pueda ser causa de aflojamiento
aseéptico. En varios estudios posteriores se ha confirmado la presencia en diversos fluidos
(liquido sinovial, sangre humana total, suero, orina) de iones de estos tres metales [17].

Cobalto

Muy utilizado por su gran dureza y resistencia a la corrosién, también se libera 'y se
excreta facilmente por la orina. Sin embargo, podria acumularse en pacientes con
insuficiencia renal crénica, por lo que no es aconsejado por algunos autores. La
sensibilizacién a éste metal en la poblacién general es frecuente y en muchos casos es
coincidente con la sensibilizaciéon a niquel (cosensibilizacion) [17], el comportamiento de

otros aleantes metalicos (Cr, Mo, Ni) ya ha sido analizado previamente (pags.19-20).

1.3.3. Aleaciones de Titanio

La aplicacién del titanio para la fabricacion de implantes data de los afios 60. La baja
densidad del titanio 4.5g/cm?®, en comparacién con los 7.9 g/cm?® del acero inoxidable, los
8.3 g/cm® del Co-Cr-Mo moldeado y los 9.2 g/cm® Co-Ni-Cr-Mo forjado, junto con sus
buenas propiedades mecanicas y electroquimicas, son las caracteristicas mas
sobresalientes de este material con vistas a su aplicacién para la fabricacion de implantes

ostearticulares.

El contenido de impurezas como el oxigeno, hidrégeno y nitrbgeno debe
controlarse cuidadosamente, puesto que el oxigeno en particular ejerce gran influencia

sobre las propiedades mecanicas.

El titanio es un material alotropico y la adicién de elementos aleantes le confiere la
posibilidad de modificar sus propiedades en un amplio intervalo. EI moédulo elastico (105-
110GPa) del Ti y sus aleaciones es aproximadamente la mitad de los aceros inoxidables y
de las aleaciones Co-Cr-Mo, sin embargo, su ductilidad es menor, asi como su resistencia

al esfuerzo cortante y al desgaste. Su elevada resistencia a la corrosiéon se debe a la
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formacion de una delgada capa de 6xido, compacta y adherente, que pasiva el material y
gue bajo condiciones fisiolégicas determina una velocidad de corrosion muy baja.

Tabla 1.11. Composicién quimica de las aleaciones de Ti para implantes [4].

. ASTM Nombres .
. ., . Composicion (peso%
Material Designacion Comerciales P (® %
Ti Puro, F67 CPTi (98.9-99.6)Ti, (max. 0.5)Fe, (max. 0.1)C,
grado 4 (méx. 0.05)N, (méx. 0.4)0, (0.0125-0.015)H

(88.3-90.8)Ti, (5.5-6.5)Al, (3.5-4.5)V,
Ti-6Al-4V ELI F136 Ti-6Al-4V (méx. 0.25)Fe, (méax. 0.08)C, (max. 0.13)0,
(méx. 0.05)N, (méx. 0.0125)H

1.3.3.1. La aleacién Ti-6Al-4V

La aleacion Ti-6Al-4V (ASTM F136) intersticial extra-baja (ELI, extra-low interstitial) y el
titanio comercialmente puro (Ti c.p., ASTM F67) son los biomateriales metélicos mas
ampliamente utilizados en la actualidad. Las aplicaciones principales son protesis
articulares (cadera, rodilla, hombro, etc.) e implantes dentales. El hecho de que la
aleacion Ti-6Al-4V y el Ti c.p. cumplan de manera eficiente con las condiciones basicas
para la utilizacion de un biomaterial en el reemplazo de hueso, es la razén para su amplia

aceptacion a nivel clinico [7].

1.3.3.2 Caracteristicas Metallrgicas y propiedades mecéanicas

La aleacion Ti-6Al-4V es una del tipo alfatbeta («+/) y su microestructura depende del
tratamiento térmico y de la conformacién mecanica previa. Actualmente, es la aleacién de
titanio de mayor uso y mas del 50% del titanio producido en el mundo se dedica a su
fabricacién. Cuando esta aleacién es calentada por encima de 1000°C en el campo de la
fase g bcc (Figura 1.5), donde esta es la fase termodinamicamente estable, y luego
enfriada lentamente a temperatura ambiente, se produce una estructura Widmanstatten

de dos fases. La fase a hcp, rica en aluminio y pobre en vanadio, precipita como placas 0

UNAM 26



Marco Tebrico

agujas con una orientacion cristalogréfica especifica dentro de los granos de la matriz £.
De otro lado, si el enfriamiento desde la fase g es mas rapido (ej. en aceite), se produce

una microestructura tipo acicular debida a la transformacién martensitica o bainitica.

Material: Thermal treatment with three
Ti-6Al-4V different cooling rates.
1050°C RS SN 650°C

Furnace\ ik |

Furnace!’:

|

_1050%

850°C

Ar

Water

~100x ~ 500x

800°C Furnace | Air Water

Figura 1.5 Evolucién microestructural de la aleacién Ti-6Al-4V en funcion de la temperatura
maxima y la velocidad de enfriamiento [22].

La aleacion Ti-6Al-4V mas utilizada para el reemplazo de hueso es la que tiene
una microestructura del tipo laminado recocido (mil annealed), como se muestra en la
figura 1.6 y que consiste en granos equiaxiales y placas de Widmanstatten «, en una
matriz £ no transformada. Esta microestructura es el resultado de calentar y deformar en
la region a+ By enfriar luego lentamente, permitiendo la transformacion de g a a. Este
tipo de microestructura permite obtener una excelente combinacion de resistencia
mecanica, tenacidad, ductilidad y resistencia a fatiga. Concretamente, su limite elastico,
resistencia a traccion, porcentaje de alargamiento y estriccion son superiores a los que
presenta la aleacién con microestructura tipo Widmanstatten (Tabla 1.6). Ademas, la
velocidad de propagacion de fisuras por fatiga es mayor en la aleacién con

microestructura tipo Widmanstétten con respecto al laminado recocido [7].
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Figura 1.6 Microestructura tipica de la aleacién Ti-6Al-4V laminado recocido de grado médico [8].

Tabla 1.12. Propiedades mecanicas tipicas de la aleacion Ti-6Al-4V [4].

M. de Limite Resistencia Limite de
Material ASTM Condicién Young elastico atraccion fatiga*
(GPa) (MPa) (MPa) (MPa)
F67 30% trabajado en
110 485 760 300
. frio G4
Aleaciones
de i Forjado recocido 116 896 965 620
eTi
F136 forjado, Tratado
116 1034 1103 620-689

térmicamente

La resistencia mecanica del Ti c.p. y de la aleacion Ti-6Al-4V es menor que la del
acero inoxidable 316L y de la aleacién Co-Cr-Mo (Tablas 1.8 y 1.10). Sin embargo,
cuando se compara la resistencia especifica (relacién resistencia mecanica/densidad),
tanto el Ti c.p. como la aleacion Ti-6Al-4V superan a las otras aleaciones antes

mencionadas.

Biomecanicamente, la ventaja mas importante de ambos materiales frente al 316L
y al CoCrMo, es su menor médulo de elasticidad, 110 — 120 GPa, contra 200 GPa y 220
GPa para el 316L y el CoCrMo, respectivamente. Teniendo en cuenta que el médulo de
elasticidad del hueso cortical varia entre 12 y 20 GPa dependiendo de la direccién, el

titanio es mas compatible elasticamente que el 316L y el Co-Cr-Mo [7].
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Tabla 1.13. Propiedades mecénicas a traccion de la aleacion Ti-6Al-4V [4].

Limite Resistencia a la Elongacion

Microestructura e y Estriccion (%)
elastico(MPa) tracciéon (MPa) (%)
Mill-annealed 880 945 18 34
Widmanstatten 750 885 15 18
Martensita 840 1070 7 14

1.3.3.3. Comportamiento del titanio como implante

La etapa final del proceso curativo de respuesta al implante de un biomaterial bioinerte
como la aleacion Ti-6Al-4V es la fibrosis 6 encapsulacion fibrosa compuesta de colageno
y fibroblastos. A esta etapa final le preceden una secuencia de eventos previos (Tabla
1.14), mas o menos bien caracterizados, que determinan las caracteristicas definitivas de
la capa de tejido fibroso y, por lo tanto, de la interfase general tejido receptor-implante. En

este apartado, sélo se hace una breve descripcion de dichos eventos.

El primer evento que sucede, casi inmediatamente después de implantar el
biomaterial, es la adsorcibn de proteinas, tal que, en pocos minutos, se forma una
monocapa de ellas en la superficie. Las propiedades fisicoquimicas de la superficie
implantada determinan la naturaleza de las proteinas adsorbidas. En vista de que esta
adsorcion ocurre mucho antes de que las células lleguen a la superficie del material, las
proteinas es lo primero que las células se encuentran. El resultado de los procesos
celulares originados por la naturaleza de las proteinas adsorbidas es lo que se conoce
generalmente como ‘reaccion a cuerpo extrano”, que es una forma especial de
inflamacién no especifica. La etapa posterior de reaccibn a cuerpo extrafio esta
determinada fundamentalmente por la forma y la topografia de la superficie del biomaterial
[7].

Finalmente, aln en materiales altamente inertes como el Ti c. p. y Ti-6Al-4V, la
fibrosis (i. e. capsula de tejido fibroso) rodea el implante con el tejido resultante de la
reaccion a cuerpo extrafio, aislandolo del tejido local. Las caracteristicas de la fibrosis

dependen de una serie de factores que no estan totalmente clarificados: la naturaleza
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fisicoquimica de la superficie, las condiciones de carga, las condiciones del tejido
receptor, la extension de la lesién creada durante la implantacion y la cantidad de matriz

provisional generada.

Tabla 1.14. Secuencia de reacciones en el tejido receptor después de la implantacion [7].

Herida

Interacciones material-sangre
Formacién de la matriz provisional
Inflamacion aguda

Inflamacion crénica

Granulacién del tejido

Reaccidn a cuerpo extrafio

Desarrollo de la capsula fibrosa (Fibrosis)

Como se ha mencionado antes, el Ti c.p. y el Ti-6Al-4V no se pueden considerar
totalmente bioinertes ya que existe evidencia de la liberacion de iones de Ti, Al y V, en
concentraciones de ppm, y de presencia de particulas en la capsula de tejido fibroso
circundante. En general, se asocia el caracter casi inerte del Ti c.p. y el Ti-6Al-4V a su
elevada resistencia a la corrosion en el ambiente fisiologico, debida a la capa protectora
de TiO, que se forma en la superficie por su alta reactividad con el oxigeno del aire. Sin
embargo, se cree que deben existir otros factores, ademas de la resistencia a la
corrosién, que favorezcan dicho comportamiento tales como la topografia de la superficie,
la interaccion de las proteinas con dicha superficie y con las células del medio,

condiciones de carga en la interfase tejido- implante, etc. [7].

La gran osteointegracion del titanio, especialmente referida a los implantes
dentales, es una consecuencia directa de su alta biocompatibilidad y, por lo tanto, de su

caracter bioinerte o casi inerte.
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1.3. Desventajas de los biomateriales metélicos

Entre los problemas que preocupan a los investigadores se encuentra la superficie
articulante de la protesis y de los efectos derivados de la friccion entre las superficies de

los materiales que estan en contacto.

Se sabe que todo deslizamiento entre dos superficies en contacto produce un
desgaste que no es mas que la pérdida de material de una superficie como resultado de
una accién mecanica. Y la verdadera superficie de contacto aumenta con el valor de la
carga aplicada P, en los materiales ductiles y elasticos. Los materiales ductiles pueden
presentar zonas aplastadas e incluso soldadas plasticamente debido a la presion de

contacto. Su resistencia al corte es la que origina la fuerza de rozamiento.

En el caso de la protesis de cadera, el desgaste se produce en la superficie

esférica del contacto entre la cabeza y el acetabulo.

Los biomateriales metalicos usados como implantes son capaces de pasivarse, es
decir, formar sobre su superficie una capa fina, delgada y firmemente adherida al sustrato
metalico. Esta capa hace que la cinética de esta liberacion de iones sea muy baja, pero es
inevitable que dia tras dia y afio tras afio, el metal sea liberado, y termine incorporandose
a los tejidos y fluidos del cuerpo. Por un lado, estos iones entran en contacto directo con
las células y tejidos adyacentes, pero también pueden ser distribuidos a otros érganos

distantes a través de los fluidos organicos [3].

La accién sinérgica corrosion-desgaste aparece como consecuencia de la
actividad electroquimica del material metalico. Cuando la accién de deslizamiento hace
gue se desprendan los productos de corrosion que derivan de proteger superficialmente a
la aleacion (capa de pasivado) del ataque posterior, da como resultado la aceleracion del

proceso.

El desgaste bajo condiciones de fatiga se produce debido a la formacion de grietas
superficiales que originan un desprendimiento de particulas bajo repetidos ciclos de carga

y deslizamiento.
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Hay también dos situaciones extremas que perjudican la estabilidad del tejido
circundante a la protesis pudiendo dar lugar al aflojamiento del implante. La primera
situacion es la de remodelacion 6sea por proteccion contra las cargas (stress shielding),
es un fendmeno de indole mecanica que depende fundamentalmente de la rigidez del
implante. Si este es excesivamente rigido (alto modulo elastico) absorbera la mayor parte
de las solicitaciones mecanicas dejando al hueso sin carga; este respondera con una
progresiva atrofia 6ésea por desuso. El otro extremo es que existian puntos en que
produzca una sobrecarga en el tejido 6seo, en este caso, se tendrian también en proceso
de osteolisis, que conducird a un fracaso, a medio plazo, de la operacion quirtrgica de

sustitucion.

Para evitar la resistencia a la friccion y al desgaste, se utilizan técnicas como la
implantacién i6nica, la proyeccién por plasma, depdsitos fisicos y quimicos en fase de
vapor, anodizacién, nitruracion; con el fin de obtener elementos, compuestos o
recubrimientos en superficie con elevada resistencia a la friccion y al desgaste. El
resultado de estas modificaciones, no ha sido satisfactorio, incluso llegan a ser

perjudiciales cuando se consideran tiempos de ensayo intermedio o elevados.

Otra posibilidad son aleaciones de Co-Cr endurecidas por precipitacion de
carbono, pero presentan problemas como la corrosion, la respuesta inflamatoria de los
tejidos, y todas las derivaciones téxicas locales o sistémicas que se pueden crear por la

presencia de los iones metalicos.

En algunas ocasiones se han recubierto estas aleaciones de Co-Cr de polisulfona
dada su elevada biocompatibilidad y baja toxicidad. Sin embargo, a largo plazo, hay una

tasa de fallos por aflojamiento de un 36% [4].
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I.4. Solicitaciones mecanicas sobre los implantes

Los campos de tensiones inducidos en el hueso generan, a su vez, tensiones de traccion,
cizalladura y compresion que actdan en toda la interfase del implante con el hueso. Es,
por lo tanto, fundamental el conocimiento del estado de tensiones en esta interfase ya que
esto estara estrechamente relacionado con la estabilidad mecéanica del implante. El reto
biomecanico de reemplazar la cadera, es, sin duda, la principal problematica asociada a
este tipo de protesis ya que las solicitaciones son basicamente de cargas dinamicas,

superiores al peso del cuerpo, aplicadas durante afios.

La prediccion sobre el estado de tensiones en la interfase entre la prétesis de
cadera y el hueso estd claramente influenciada por la presencia del cemento éseo
(polimetil-metacrilato, PMMA) utilizado para su fijacion 6 del tejido fibroso intermedio,

cuando no se utiliza el cemento 6seo.

En 2003 ElI'Sheikh en su articulo “Simulacién por elementos finitos de la
articulaciéon de la cadera durante un tropiezo: una comparacion entre carga estatica y
dinamica” realiz6 una comparacion entre las tensiones inducidas bajo condiciones
estéticas y dindmicas, con ello indicaron la importancia de considerar las cargas
dindmicas para representar de manera mas real el efecto de la actividad del paciente en
el mejor disefio y durabilidad de la protesis. Para ello, realizaron simulaciones de una
prétesis bajo carga dindmica debido a un tropiezo bajo carga estatica maxima durante la
actividad normal de un paciente. En la Figura 1.7 aparecen los contornos de tensiones
maximas y minimas en la protesis, bajo carga estatica y dinamica. En ella se puede
observar como la concentracién de tensiones en la superficie de la protesis es de
compresion en ambos casos, localizada cerca del cuello de la misma, siendo ligeramente
mayor en el caso de carga estatica. Se observa también como en el resto de la superficie,

las tensiones estan distribuidas de manera uniforme.
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Figura 1.7. Comparacién de las tensiones de traccién axiales maximas y minimas en
una prétesis de cadera en condiciones estatica y dinamica [23].

UNAM

34



Materiales y Métodos Experimentales

Capitulo Il

MATERIALES Y METODOS
EXPERIMENTALES

UNAM 35



Materiales y Métodos Experimentales

El desarrollo experimental de este trabajo se realiz6 mediante la siguiente metodologia:

Caracterizacion de aleaciones comerciales y fabricacion de las probetas
Preparacion de medios biolégicos artificiales
Acondicionamiento de dispositivos experimentales y realizacion de la pruebas

electroquimicas

Il.L1. Caracterizacién de aleaciones comerciales y fabricacion de las
probetas

Se elaboraron probetas de aleaciones de Titanio (Ti-6Al-4V), Cobalto (Co-Cr-Mo) y acero
inoxidable 316L, materiales que se utilizan como biomateriales como protesis de cadera,
gue se utilizan como para ser utilizadas como electrodos de trabajo y ser evaluadas
electroquimicamente.

Primero se realizaron cortes mediante un disco de diamante como se muestra en

la figura 2.1.

Figura 2.1. Cortes de las probetas con disco de diamante.

Posteriormente se prepard la superficie de las probetas segin la norma ASTM
A262 y 89; desbastando con lijas del nimero 240, 3290, 400 y 1200 respectivamente,
para después realizar un pulido en un pafio grueso con alimina de 0.5 [micras] dejando
un acabado superficial de espejo, se lavaron con agua destilada y secadas con aire.

Con un pafio con alcohol se frotd6 suavemente cada superficie pulida, y se
procedié a cubrir cada probeta con algoddn seco, hasta su uso.

Para la caracterizacion metalografica se utilizd un microscopio electrénico de

barrido marca JEOL. Al tener la probeta con un acabado espejo se realizé el ataque
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guimico con NITAL, durante un tiempo de 8s, seguido de un enjuague con agua destilada
y secado con aire. Posteriormente fue observada bajo el microscopio electronico de
barrido.

El andlisis quimico de las aleaciones se realiz6 mediante la técnica de
espectrofotometria de emision Optica por chispa, para obtener la composicién quimica en
porciento en peso de las aleaciones (los resultados se mostraran en el cap. Ill de esta

tesis).

Il.2 Preparacion de las soluciones idnicas o medios biolégicos

La preparacion de las soluciones iénicas para simular los fluidos corporales se realizé en
la Facultad de Quimica, Edificio D, en el Laboratorio de Corrosion. Las composiciones de

las soluciones idnicas utilizadas se muestran en la Tabla 2.1.

Tabla 2.1. Composicion de las soluciones i6nicas

Solucion Composicion
Isotonica NacCl 9.0 gll
_ NaCl 8.6 g/l
Ringer A CaCl, 0.33 “
KCI 0.3 “
NacCl 6.3 g/l
KCI 0.374 “
_ NaHCO; 2.44 “
Ringer B MgCl ,6H ,O 0.203 “
MgSO 47H ,0 0.123 “
Na ,HPO, 0.071 “
NaH ,PO 4H ,O 0.069 “
NacCl 8.0 g/l
CaCl, 0.2 “
Tyrode KCI 0.2 “
NaHCO; 1.0 “
MgCl, 0.1 “
NaH ,PO, 0.05 “
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[I.3 Acondicionamiento de los dispositivos experimentales

El instrumental utilizados en esta etapa, aparte de estar limpios de impurezas (grasa o
residuos de sustancias) que puedan interferir en crecimiento bacteriano, se esterilizaron
por calor humedo, utilizando una autoclave a 15 Psig durante 15 minutos a 121°C para

evitar la contaminacién de otros microorganismos ajenos al sistema en estudio.

Il.4. Ensayos electroquimicos

La evaluacion electroquimica de las aleaciones estudiadas se realizd utilizando un
potenciostato ACM Gill instruments y una celda electroquimica mostrada en la figura 2.2.,
donde el electrodo de trabajo es el biomaterial a evaluar, el electrodo de referencia es de

calomelanos y como contraelectrodo se utilizé un electrodo de platino.

Electrodo de referencia

Electrolito

Electrodo de trabajo

Figura 2.2. Celda electroguimica.
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11.4.1. Potencial a circuito abierto.

Se midio el potencial a circuito abierto (OCP) por sus siglas en ingles, durante 55 minutos
aproximadamente para cada aleacion inmersa en cada medio corrosivo. Previo a las
mediciones de espectroscopia de impedancia electroquimica, se obtuvieron curvas de
polarizacién (velocidad de barrido de 10 mV/min) con el propésito de observar la regién de

linealidad necesaria en impedancia a potencial de corrosiéon

I1.4.2. Espectroscopia de Impedancia electroquimica.

Las mediciones de espectroscopia de impedancia electroquimica (EIS) por sus siglas en
ingles, se realizaron en un intervalo de barrido en frecuencia de 10 kHz a 100 mHz con
una sefal de perturbacién de 9 mV, una integracién de 40 puntos y una presentacion de 7

puntos por década.

11.4.3. Curvas de Polarizacion.

Para las Curvas de Polarizacion (CP) se aplicé un potencial de -300 mV catodicos y 800

mV anoddicos referidos a E¢or
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HIPOTESIS

Una de las maneras para establecer una correlacion entre la biocompatibilidad de un
biomaterial metalico y un medio fisiolégico en funcién del tiempo, es realizar la
caracterizacion mediante técnicas electroquimicas, estableciendo con ello los

mecanismos que suscitan en estos sistemas.

OBJETIVO GENERAL

Establecer la conducta electroquimica de biomateriales metalicos comerciales para

generar correlaciones entre la aleacion y el medio corrosivo en funcién del tiempo.

OBJETIVOS PARTICULARES

e Obtencién del analisis quimico, asi como identificar las fases que constituyen las
aleaciones metdlicas empleadas como biomateriales en este trabajo de

investigacion.

e Determinar el comportamiento electroquimico en funcion del tiempo de aleaciones
comerciales utilizadas como biomateriales (Ti-6Al-V, Co-Cr-Mo y acero inoxidable

316L), utilizando soluciones que simulan el medio corporal.

e Estimar la velocidad de corrosion generada en los sistemas de estudio y

determinar el mecanismo controlante.

e Establecer criterios que determinen una relaciéon directa de la evaluacion

electroquimica de biomateriales con la biocompatibilidad.

UNAM



Resultados y discusion

3.1 Analisis quimico de aleaciones comerciales utilizadas como biomateriales

Los resultados de la composicibn quimica obtenidos mediante la técnica de

espectrofotometria de emisién Optica se muestran en las tablas 3.1, 3.2y 3.3.

Tabla 3.1 Composicion quimica del acero inoxidable 316L.

Elemento 316L M Analisis Quimico
Hierro (Fe) 60-69% 63.43%
Carbono (C) Max. 0.06% 0.04 %
Cromo(Cr) 17-20% 17.8%
Manganeso(Mn) Max. 2.0% 3.1%
Molibdeno(Mo) 2-3% 2.09%
Niquel(Ni) 11-14% 12.9%
Silicio(Si) Méx. 0.1% 0.5%
Fosforo(P) Méx. 0.045% 0.04%

Tabla 3.2 Composicién quimica de la aleacion Co-Cr-Mo

Elemento Co-Cr-Mo "™ 7™ Andlisis Quimico
Cobalto 58-59% 57.3%
Cromo (Cr) 26-30% 26.2%
Molibdeno (Mo) 5-7% 6.1%
Manganeso (Mn) Max. 1.0% 0.3%
Silicio(Si) Max. 0.1% 0.1%
Hierro (Fe) Méax.1.5% | =
Nitrogeno (N) Méax. 0.25% | = e
Carbono (C) Méax..0.35% | @ -

Tabla 3.3 Composicién quimica de la aleacion Ti-6Al-4V

Elemento Ti-6Al-4V ASTMFL36 Analisis Quimico
Titanio (Ti) 88.3 - 90.8% 89.28%
Aluminio (Al) 5.5-6.5% 5.3%
Vanadio(V) 3.5-4.5% 4.8%
Hierro (Fe) Méax. 0.25% 0.52%
Oxigeno(O) Méax.0.13% | = -

UNAM



Resultados y discusion

De acuerdo a los estandares ASTM F799 para la aleacion de Cobalto, ASTM F145
para acero inoxidable y ASTM F136 para la aleacion de Titanio, las aleaciones evaluadas
cumplen con los requisitos establecidos.

3.2 Anélisis metalogréfico

En la figura 3.1 se muestras las micrografias de las aleaciones utilizadas en este trabajo

de investigacion.

(@)

Figura 3.1.a. 316L MEB 200X, b. Aleacion Co-Cr-Mo MEB 200X, c. Aleacion Ti-6Al-4V MEB 200X

En la figura 3.1(a) se observa una sola fase, gamma (austenita, y ). Los granos son
equiaxiales y presentan un tamafio promedio de 50 um. Estas caracteristicas son
representativas del acero inoxidable 316L, cuando se fabrican cilindros soélidos.

En la Figura 3.1(b) se aprecia la microestructura de la aleacién Co-Cr-Mo de una
seccion de corte inferior con una magnificacion de 200X. La microestructura es dendritica,
la cual, es una caracteristica al salir del vaciado, con particulas de carburos dispersas en
las regiones interdendriticas de la matriz FCC de cobalto, también se aprecia en la regién
inferior de las dendritas a los carburos que forman una red; mientras que en la regién
superior las dendritas se han vuelto mas pequefias, evidenciando que la velocidad de
enfriamiento fue mayor. Esta solidificacion es caracteristica del procedimiento de colada
de cilindros solidos.

En la figura 3.1(c) se muestra la micrografia de la aleacioén Ti-6Al-4V, donde se
puede observar que en el sustrato se ha generado un ataque generalizado, provocado por

el reactivo Krolls. Cabe mencionar que el limite de grano queda marcado con una fase
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oscura la cual al parecer no fue atacada por el reactivo. Los granos son equiaxiales
presentando un tamafio de grano entre 10 y 15um. la morfologia presentada es

caracteristica de este tipo de aleaciones fabricadas por colada.

3.3 Caracterizacioén electroquimica

En este trabajo la evaluacion electroquimica de los biomateriales metéalicos comerciales
se realizO0 mediante técnicas de Potencial a Circuito Abierto, Espectroscopia de

Impedancia Electroquimica y Curvas de Polarizacion.

3.3.1. Potencial a circuito abierto

El potencial a circuito abierto (Open Circuit Potential, OCP) registrado para la aleacion de
cobalto, acero inoxidable 316L y la aleacién de titanio inmerso en diferentes medios
bioldégicos que simulan fluidos corporales (Isotonica, Ringer A, Ringer B y Tyrode) se
muestran en las figuras 3.2(a), 3.2(b) y 3.2(c) respectivamente. Las pruebas se realizaron
en estado estacionario durante un periodo de 28 dias a una temperatura de 37°C. Cabe
sefalar que la medicion de OCP, se realizé cada semana por un periodo de 55 min.

En la figura 3.2(a) los valores de OCP registrado para Co-Cr-Mo al ser expuestos a
los fluidos corporales artificiales, en las tres semanas de exposicion, los valores tienden a
ser mas anddicos con respecto a los valores iniciales, mientras que en la Gltima semana
presentan una ligera disminucidn de potencial excepto en la solucion HB que presenta un
ligero aumento.

En el caso del acero inoxidable 316L el OCP (figura 3.2(b)) inicialmente no hay
cambios considerables, aun cuando son distintas soluciones, sin embargo, al transcurrir el
tiempo de exposicibn se observan perturbaciones, las cuales en la dltima semana
muestran potenciales mas catédicos que los registrados inicialmente. Para Ti-6Al-4V
(figura 3.2(c)) el OCP presenta un intervalo amplio desde el inicio de cada prueba hasta al
final. Es importante sefialar que en las semanas donde hay una disminucién de potencial,
en todos los experimentos presentan este comportamiento, lo mismo sucede en las

semanas cuando se presenta un aumento.
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Figura 3.2. Diagramas de OCP, a) Co-Cr-Mo, b) 316L y c) Ti-6Al-4V en las diferentes soluciones
Isoténica, Ringer A, Ringer B y Tyrode a 37°C en condiciones estaticas
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Los resultados obtenidos muestran que en los sistemas de estudio existen
modificaciones en la interfase metal—electrolito, provocado por la modificacién ya sea de

la reaccion anddica o catédica que se suscitan en los sistemas, como se muestra en la

figura 3.3
Modificacion en la Modificacion en la
+ + reaccién catodica reaccion anodica
S
£
L

- Log (i) mA +

Figura 3.3. Cambio del OCP debida a la modificacion de la reaccién anddica o catédica de los
sistemas en estudio.

La modificacion de las reacciones anddicas y catddicas en estas aleaciones,
ocasiona que el OCP se desplace ya sea hacia potenciales mas positivos o negativos.
Esto dependera al tipo modificacién que se genere en el sustrato metalico, debido a la
pelicula de resistividad mas alta formada sobre la superficie del metal, la cual ocasiona la
evoluciéon de potenciales, que pueden estar acompafiados por una disminucién o aumento
de la velocidad de corrosién. Bajo estas circunstancias no se puede decir si el proceso
corrosivo de la aleacion esta bajo control anédico o catddico, y proponer con ello una
velocidad de disolucion metalica para cada aleacion y que mecanismo controla el proceso
global en estos sistemas.

En general, el efecto del tiempo de exposicibn en estos sistemas, origina
variaciones de potencial en la interfase metal-electrolito que podran estudiarse de mejor

manera al realizar pruebas de EIS y CP.
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3.3.2. Espectroscopia de Impedancia Electroquimica

Para determinar el desempefio respecto al tiempo de exposicion de los biomateriales
comerciales evaluados, se utilizo la técnica de EIS. Las pruebas se realizaron en
presencia de diferentes medios artificiales que simulan fluidos corporales, durante un
tiempo de exposicion de 4 semanas a una temperatura de 37°C+2°C. La preparacion del
material, dispositivos de control de temperatura, programacion del potenciostato, asi como
los parametros requeridos para la realizacion de estas pruebas estan indicados en el
capitulo anterior.

En los diagramas de Nyquist y Bode (ver figuras 3.4 - 3.15) obtenidos en estas
aleaciones, los resultados muestran que solamente en la aleacion de Titanio en los
medios Tyrode, Isotnica y Ringer A se empezaba a formar una pelicula protectora de la
corrosion (pelicula pasiva) sobre el sustrato metalico, esto es debido al oxigeno presente
en los fluidos corporales, sin embargo para la aleacion Co-Cr-Mo y el acero inoxidable
316L, el oxigeno presente no fue suficiente para formar esta pelicula.

A continuacioén se describe el comportamiento electroquimico evaluado por EIS de
las aleaciones de estudio en los diferentes medios fisiol6gicos artificiales:

Para la aleacion Co-Cr-Mo y el acero inoxidable 316L (ver figura 3.4 y 3.5) en
solucion Tyrode, los valores de impedancia se incrementan en funcion del tiempo en las
tres semanas presentando una misma tendencia, por lo que existe una modificacién en la
interfase entre el sustrato y el electrolito, pero no es muy significativo, ya que los valores
no representan la formacién de una pelicula pasivante. En la cuarta semana los valores
de impedancia disminuyen a su estado inicial (estacionario), este comportamiento se
asocia con el establecimiento de un equilibrio dinamico entre la modificacion de la
interfase y su disolucién; de esta manera, el proceso de corrosion se mantiene
aparentemente constante.

En los diagramas de Bode solamente se observa la modificacién que se suscita en
la interfase generada entre el metal y el medio.

En el caso de Ti-6Al-4V (ver figura 3.6) se observa la formacion de una capa
pasiva, producto de la reactividad del titanio con el oxigeno presente en los medios
fisiologicos. Cabe sefialar que en la primera semana no hay una modificacion en la
interfase, pero al incrementar el tiempo de exposicidbn ésta se va modificando hasta

presentar en la cuarta semana la formacién de una pelicula pasiva (comportamiento mas
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capacitivo). En los diagramas de Bode se observa con claridad como va evolucionando la
formacion de esta pelicula pasiva y la estabilidad de la misma.

En solucion Isoténica las aleaciones de cobalto y el acero inoxidable 316L (figuras
3.7y 3.8), los valores de impedancia son mayores que en la solucion Tyrode, pero sin que
se forme una pelicula pasiva en el sustrato metdlico. Ademas, el aumento de impedancia
se realiza en la semana dos, el cual nuevamente disminuye, por lo cual se ratifica que
existe una modificacion en la interfase inicialmente, pero al final el proceso de corrosiéon
se mantiene constante. En el caso de la aleacion de titanio (figura 3.9), inicialmente en el
ensayo no hay modificaciones considerables, sino que hasta la cuarta semana se observa
la aparicion de una pelicula pasiva sobre el sustrato metalico.

En soluciéon Ringer A, la aleacién de cobalto y el acero inoxidable 316L (figuras
3.10 y 3.11), las modificaciones en el sustrato siguen suscitandose, pero sin llegar a
formar una pelicula pasiva, sin embargo en la semana cuatro para el 316L se observa la
difusion de una especie sobre el sustrato metalico que puede ser el i6n cloro presente en
el medio. Para la aleacién de titanio (figura 3.12) en la cuarta semana se forma la capa
capacitiva que protege de la corrosion a esta aleacion.

Las tres aleaciones al estar expuestas al medio Ringer B (figuras 3.13, 3.14 y 3.15)
no presentan la formacion de una pelicula pasiva, sin embargo, los valores de impedancia
son mas pequefios, lo que implica que el proceso de corrosion avance a una velocidad
mayor en estas condiciones. Cabe sefalar que la aleacion de titanio (figura 3.15) en estos
sistemas, presenta los valores mas grandes y se observa cdmo cambia el &ngulo de fase
en la cuarta semana lo que implica que el mecanismo controlante del sistema ha
cambiado del original (formacion de la pelicula pasiva).

La técnica de EIS proporciona informacién para entender los fendmenos que
ocurren en una interfase metal/electrolito en funcién del tiempo debido a la pequefia
perturbacion que se emplea. Una de tantas ventajas de EIS es la de conocer distintas
resistencias que existen en un sistema. En nuestro caso, en las soluciones utilizadas la
resistencia del electrolito (RE) es casi cero, en cambio, la resistencia a la transferencia de
carga (Rtc) se va modificando en funcién del tiempo, ya sea ésta aumente o disminuya,
éste comportamiento se ve reflejado en mayor grado en la aleacién de cobalto y el acero
inoxidable 316L. Cabe sefialar que la aleacion de titanio en las soluciones Tyrode,
Isotonica y Ringer A, en las primeras semanas tienen este comportamiento, sin embargo
en la Ultima semana la aleacién tiende a pasivarse. No asi para esta aleacion inmersa en

Ringer B, la cual no se pasiva en el periodo de evaluacion.
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Figura 3.4. Diagrama de Nyquist y Bode de la aleacion Co-Cr-Mo en solucién Tyrode a 37°C en condiciones estaticas.
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Figura 3.13. Diagrama de Nyquist y Bode de la aleacion Co-Cr-Mo en solucion Ringer B a 37°C en condiciones estaticas.
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Figura 3.15. Diagrama de Nyquist y Bode de la aleacion Ti-6Al-4V en solucion Ringer B a 37°C en condiciones estéticas.
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3.3.2.1 Velocidad de corrosion obtenida por EIS

Las velocidades de corrosion (V.o oObtenidas por la técnica de EIS, para la cual se
calculé suponiendo que la Resistencia a la transferencia de carga (Rtc) es igual a la
Resistencia a la polarizacion (Rp), para ello, primeramente se determind las |, a partir de

la siguiente expresion:

RICA  donde B =0.026V

A=T1rr?, como r=0.25cm, A=11(0.25cm?) = 0.1963cm? para cada probeta

En la tabla 3.4 se muestra la icor de las aleaciones comerciales inmersas en

medios artificiales que simulan fluidos corporales a 37°C.

Tabla 3.4. Densidad de corriente obtenida por EIS de las aleaciones comerciales
expuestas en diferentes fluidos artificiales a diferentes tiempos.

Densidad de corriente (mA/cm®)
Co-Cr-Mo Acero 316L  Ti-6Al-4V

Solucion Semana

1 4.730E.04 3.6/9E04 9.461E-05

2 4567E-04 2.879E-04 4.415E-04
Tyrode 3 6.971E-04 3.396E-04 -
4 4139E-04 5.759E-04 -

1 1743604 4.730E-04 1.152E-04

N 2 6.971E-05 3.486E-04 5.298E-05

Isotonica 5§ g9oF.04  3.154E-04 8.278E-05
4 1048E-04 3.396E-04 -

1 1.892E-04 5298E-04 6.623E-04

. 2 1.019E-04 1.472E-04 2.649E-04

RingerA 3 4 567E-04 7.358E-04 2.208E-04
4 1.325E-04 e

1 3.784E.04 1.892E-04 1.152E-04

. 2 1.892E-04 1.656E-04 4.415E-05

Ringer B
3 2208E-04 2.649E-04 3.486E-05
4 2547E-04 4.730E-04 2.943E-05

Las densidades de corriente obtenidas muestran que tanto la aleacion de Cobalto,
asi como el acero inoxidables 316L son mayores (del Orden de 10™) registradas por la
aleacion de Titanio (del Orden 10®). A su vez, es importante sefialar que las probetas de
la aleacién de titanio en las soluciones Tyrode, Isotdnica y Ringer A, se pasivaron en las

Gltimas semanas de exposicion, mientras que una de las probetas de acero 316L,
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presenta el fenomeno de difusién de cloruros, el cual se puede observar en la figura 3.11
en el diagrama de Nyquist.

Para el calculo de la V. Se utiliz6 una serie de conversiones, las cuales se

muestran en el siguiente ejemplo para el acero:

V.. —37E-4_A Icm® [558" g }Jmol[ 1eq }[O.BQ?plg} 1000np [36003}[2%}[365&%}
o cm® | 7.86g | mol | 2eq | 96500As]  Icm 1plg 1h | 1dia| 1lafio

Veorr=167.56mpy
En la tabla 3.5 se muestra la velocidad de corrosién (Ver) para cada caso de

estudio, las unidades son milipulgadas por afio (mpy)

Tabla 3.5. Velocidad de corrosion obtenida por EIS de las aleaciones comerciales
expuestas en diferentes fluidos artificiales a diferentes tiempos.

y Velocidad de corrosion (mpy)
Solucion  Semana _
Co-Cr-Mo Acero 316L Ti-6Al-4V

1 217.8679  166.6186 6254642

2 210.3552  130.3972 291.8833
Tyrode 3 321.0684  153.8018 -
4 190.6344  260.7944 -

1 8026711  214.2239 76.14347

N 2 3210684  157.8492  35.026

Isotonica 3 87.14714 142.816 54.72812
4 89.7103  153.8018 -

1 87.14714  239.9308  437.825

. 2 4692539  66.64745  175.13

RingerA 4 2103552  333.2372 145.9417
4 61.003 -

1 1742943 8568958 76.14347

. 2 8714714  74.97838 29.18833

RingerB 4 101.6717  119.9654 23.04342

4 117.3135  214.2239 19.45889

Para la aleacion de Titanio inmersa en solucién Tyrode, durante las 4 semanas se
genera un incremento continuo en la velocidad de corrosién, en cambio para las otras dos
aleaciones, presentan una misma secuencia de decrementos en las primeras semanas,
mientras que en las dos Udltimas hubo primeramente un incremento y al final un

decremento de V¢or.
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En solucion Isoténica el cambio més significativo se lleva a cabo en la aleacién de
Titanio ya inicialmente V.. €s grande y posteriormente ésta disminuye.

En Ringer A y Ringer B las tres aleaciones evaluadas la V¢, €s similar, sin
embargo, la magnitud de los cambios en los incrementos y decrementos son mas
significativos para la solucion Ringer A.

Los diagramas de Nyquist y Bode establecen que para el caso de la aleacion de
Co-Cr-Mo y el acero inoxidable 316L se generan formaciones de 6xido inestable, los cual
ocasiona que estas peliculas se rompan y que nuevamente comience la formacion de la
pelicula de 6xido, por ello las velocidades de corrosion aumentan y disminuyen en funcién
del tiempo de exposicion.

Para la aleacion de titanio se forma la capa pasiva estable por lo que el
comportamiento es mas capacitivo, indicando que la velocidad de corrosién es menor que
en las otras dos aleaciones.

En relacién a las secuencias y magnitudes de V.o, obtenidos por EIS, la mayor
reactividad de la solucion es el siguiente: Ringer A, Tyrode, Isoténica y Ringer B,
provocado por la cantidad de cloruros presentes.

En la figura 3.16 se graficaron las velocidades de corrosion obtenidas por EIS,
donde se observa que la aleacién de titanio es la que menos se corroe, seguida del acero
inoxidable 316L y por dltimo la aleacion de Co-Cr-Mo. Cabe sefalar que en las dltimas
semanas para la aleacién de Titanio se forma una capa pasiva, la cual ocasiona que la
Veorr disminuya en mayor intensidad, por lo que en los diagramas de Nyquist no se puede

calcular la Rtc, por la cual no se registra la velocidad de corrosion en estas condiciones.
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3.3.2.2. Velocidad de corrosion obtenida por Curvas de Polarizacién

Velocidades de corrosion (Vo) Obtenidas por la técnica de Curvas de Polarizacion (CP).
Primeramente se determiné las pendientes anddicas y catddicas, para que a partir de la
siguiente expresion se calcule |l Y posteriormente V.
i - Ba*BC
2.3(Ba+Bc)

Ba= Pendiente anddica
Bc= Pendiente anddica

En la figura 3.17 se muestran Curvas de Polarizacion, obtenidas para el acero
316L, y las aleaciones de Co-Cr-Mo y Ti-6Al-4V en las diferentes soluciones Isotonica,
Ringer A, Ringer B y Tyrode a 37°C en condiciones estéticas.

En la tabla 3.6 se muestra los valores de i.or ¥ Vcor Obtenida por CP de las
aleaciones comerciales inmersas en medios artificiales que simulan fluidos corporales a
37°C.

Tabla 3.6. Pendientes anddicas (Ba) y catodicas (Bc), lecor Y Veor Obtenidas por Curvas de
Polarizacién de las aleaciones comerciales expuestas en diferentes fluidos en condiciones
estéticas a 37°C.

ICOI’I’ VCOI’I’

Biomaterial Biofluido Ba Bc 5
(mA/cm®) (MPY)

Isotonica 67.11 -25.63 3.47E-02 15990.17
Tyrode 62.09 -27.12 4.39E-02 20203.75
Ringer A 47.81 -30.35 7.09E-02 32668.1
Ringer B 77.79 -22.94 2.78E-02 12788.84
Isotonica 60.56 -77.39 8.34E-02 37772.94
Tyrode 29.88 -29.052 9.13E-02 41356.94

Inoxidable 316L

Co-Cr-Mo
Ringer A 37.97 -30.40 1.30E-01 58936.42
Ringer B 31.17 -32.56 1.89E-01 85626.69
Isotonica 58.57 -24.53 3.60E-03 2381.514
) Tyrode 60.38 -23.56 3.30E-03 2179.99
Ti-6Al-4V

Ringer A 66.21 -18.93 2.26E-03 1495.776
Ringer B 47.95 -33.87 9.84E-03 6508.353
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Figura 3.17. Curvas de Polarizacién, a) 316L b) Co-Cr-Mo y c) Ti-6Al-4V en las diferentes
soluciones Isotonica, Ringer A, Ringer B y Tyrode a 37°C en condiciones estéaticas
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Las velocidades de corrosion obtenidas por CP se muestran en la figura 3.18
donde se puede establecer que la aleacién de Titanio en todas las soluciones presenta la
menor velocidad de corrosion, seguida del acero inoxidable y por ultimo la aleacion de
Cobalto.

De acuerdo a los resultados de V.o, la soluciébn méas agresiva es la Ringer B
debido a la alta concentracién de cloruros, sin embargo el acero inoxidable tiene un buen
comportamiento en ésta solucion.

La aleacion de cobalto presenta los valores mas altos de V.o, N0 Obstante todavia
es aceptable la respuesta obtenida en las curvas de polarizacion para que ésta funcione
como biomaterial.

Las velocidades de corrosion obtenidas por CP presentan uno o dos ordenes de
magnitud por arriba de las obtenidas por EIS, este comportamiento no significa que este
mal la técnica ya que los resultados tienen la misma tendencia. Es importante sefialar que
las curvas de polarizacion se obtuvieron al finalizar la prueba, debido a que es una prueba
destructiva, en cambio las obtenidas por EIS al ser una técnica de bajo campo alcanza
monitorearse en todo el tiempo de exposicion de la prueba.

En el caso de Ti-6Al-4V se observa con claridad que al finalizar la prueba,
ésta aleacion ya presenta una pelicula pasiva lo que origina que se obtenga
velocidades de corrosidon muy bajas en comparacion con las otras dos aleaciones,

las cuales no presentaron este fenbmeno.

|
Ti-6AL-4V ﬁ
) | CRinger B

Co-Cr-Mo
[ Ringer A
OTyrode

| B Isotonica
Inox316 F
0 20000 40000 60000 80000 100000

Veorr (MPY)

Figura 3.18. Velocidades de corrosion del acero 316L, aleaciones de Co-Cr-Mo y
Ti-6Al-4V en solucion Isotdnica, Tyrode, Ringer Ay Ringer B a 37°C
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Conclusiones

En este trabajo de investigacion se compararon las aleaciones de Co-Cr-Mo, el acero

inoxidable 316L y Ti-6Al-4V, donde se determind que las aleaciones presentan un

comportamiento idoneo para ser usadas como implantes médicos presentando bajas

velocidades de corrosion (del mismo orden de magnitud).

El OCP muestra la modificacion de reacciones andédicas y catédicas ocasionando
desplazamientos de potencial, que dependera de las interacciones que se generen

en el sustrato metalico.

Mediante el seguimiento mediante la técnica de EIS se puede establecer como
cambian las interacciones del fluido con la superficie metélica de los biomateriales

en funcién del tiempo.

La aleacion de Ti-6Al-4V al estar en contacto con los fluidos fisiol6gicos
inicialmente presenta una etapa resistiva que en funcion del tiempo ésta se vuelve
capacitiva, estableciendo la formacién de una pelicula pasiva estable. Por lo que la
reaccion quimica (formacion de Oxido de titanio) que puede causar un efecto

favorable sobre el hueso neoformado.

La evaluacion electroquimica de materiales que se utilicen como protesis, es
indispensable que se realice antes de ser insertada, debido a que puede inferir

problemas de corrosién localizada o generalizada por problemas de pasivacion.

El desarrollo de materiales metalicos para lograr la reparacion funcional y de
reconstruccion de tejido 6seo, debe prestar especial atencidon a la caracterizaciéon
de superficies de los sustratos, para su aplicacion en el desarrollo de plataformas
utilizables en la ingenieria biomecanica asi como en la interaccién de entidades

bioldgicas.
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A-1 Técnicas electroquimicas para el estudio de la corrosion

A-1.1. Potencial a Circuito Abierto

La técnica de potencial a circuito abierto mide la diferencia de potencial del metal cuando
éste se encuentra sumergido en un medio corrosivo. Este potencial estad en funciéon de
parametros del sistema (temperatura, pH, composicion quimica del electrolito y del metal
en estudio, etc.). Es una prueba sencilla de realizar, a su vez suministra la menor cantidad
de informacion mecanistica, puesto que la interpretacion de los datos obtenidos solo se
basa en el potencial medido al sistema (E..-).- ES por ello que se recomienda realizar
conjuntamente alguna otra técnica electroquimica para monitorear al mismo tiempo los

cambios que se registran en el sistema.

A-1.2. Curvas de polarizacion

Mediante el uso de las curvas de polarizacién de cada una de las reacciones del sistema
electroquimico es posible determinar las velocidades de corrosion. De ahi la importancia
de su utilizacion en los estudios de corrosion. Las curvas de polarizaciébn pueden ser
galvanostaticas o potenciostaticas. Las primeras se obtienen imponiendo una corriente
constante y midiendo el potencial a través de un electrodo de referencia (ER), la curva de
polarizaciébn completa se encuentra realizando el mismo ejercicio para diferentes valores
de corriente. En el caso de las segundas, se utiliza un circuito electrénico que mantiene el
potencial constante y que tiene al mismo tiempo una gran velocidad de respuesta. La
curva de polarizacién en este caso se obtiene a partir de valores de corrientes medidos
para cada potencial.

Si la probeta muestra una resistencia positiva en todo el intervalo de corrientes, la
curva galvanostatica sera igual a la potenciostatica. Sin embargo, si el sistema presenta
un intervalo de resistencia negativa, tal como sucede durante la pasivacién, la curva
galvanostatica presentara una discontinuidad en su trazado. Esta es la razén por la cual
son mas utilizadas las curvas de tipo potenciostaticas. En la tabla I-1 se hace una

comparacion entre ambos tipos de curvas de polarizacion [24].
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Tabla I-1: Comparacion entre curvas polarizacion galvanostaticas y potenciostéaticas [24].

Curvas galvanostaticas Curvas potenciostaticas
Equipo experimental mas sencillo y de menor . - . .
costo Equipo electronico mas complejo y costoso
No es posible tener toda la curva para un metal Es posible obtener la curva para cualquier
pasivable material
Son utilizadas con mayor frecuencia dado que es
Son poco utilizadas debido a sus limitaciones posible evaluar cualquier metal sin tener

discontinuidad alguna en la lectura

A-1.3. Extrapolacion de Tafel

La técnica de extrapolacién de Tafel esta fundamentada en la aplicacion de curvas de
polarizacién de tipo potenciostaticas para obtener velocidades de corrosién de un metal
sumergido en una solucién. Para explicar la aplicacion del método, se utilizara la curva de
polarizacién del hierro en un medio acido que se muestra en la figura I-1. En cuanto el
metal se sumerge en la solucion, tras el sistema haber alcanzado el estado estacionario,
la lectura del potencial en la superficie a circuito abierto (E.,+) €s registrada mediante un
potenciostato. A este potencial todos los electrones generados en la oxidacion del metal
son consumidos en reacciones de reduccion simultaneamente. NOtese que a este
potencial la velocidad de corrosién no es cero, sin embargo, no es posible medir la
corriente de corrosion debido a que la corriente neta es cero (i¢or = iq + |ic|). Al aplicar
una corriente anodica (iqp, = iy — |ic|) a partir de E.,, se obtiene la parte anodica de la
curva de polarizacion. El incrementar la corriente anddica disminuye la reaccion de
reduccién en la superficie al ser ésta polarizada en sentido positivo. A corrientes anddicas
aplicadas superiores, la corriente catédica es insignificante respecto de la corriente
anddica, por lo tanto, la corriente aplicada (i4p,) €s virtualmente igual a la densidad de
corriente anddica. En estas condiciones es posible obtener la pendiente de Tafel. La
obtencion de la parte catddica de la curva de polarizacién se realiza de manera similar
[25].

Las lineas de Evans mostradas en la figura I-1 son la clave para el método de
extrapolacién de Tafel. A potenciales alejados de E.,, las densidades de corriente
aplicadas reflejan la cinética de sélo una de las dos reacciones. Extrapolando las regiones

lineales de la curva de polarizacién que se encuentran alejadas de E,,,. lleva a una
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interseccién con E.,-. A esta interseccion corresponde i.,, la corriente de corrosion.
Asumiendo corrosion de tipo uniforme en la superficie, las leyes de Faraday pueden ser
utilizadas para convertir i, a velocidades de penetracion para propésitos de disefio.
Notese que pueden obtenerse las densidades de corriente de corrosién para las dos
reacciones [25].

Precauciones al utilizar extrapolaciéon de Tafel

Es muy comun que se presenten la graficas del método en escala semilogaritmica como
se presenta en la figura I-1 Desafortunadamente, esta escala magnifica los errores en la
extrapolacion. Para tener una mayor precision, al menos una de las ramas debe exhibir un
comportamiento lineal a lo largo de al menos una década. Ademas, la extrapolacién debe
empezar entre 50 y 100 mV a partir de E.,,... Estas dos reglas mejoran la estimacion de
i.orr- También es posible manejar paquetes de computo de electroquimica que aplican

algoritmos para manejar los datos y tener una mejor precision.

Densidad de corriente aplicada (4/cm”2)
107 10
0.000 i 4
E e |
0.1 4
-0.2 4=
<
=1
oo}
Z 03
£
i
£
.04 -
// Corriente anddica
-05 1+ | S Polarizacién anddica
Ve
=10t — | // Fe —> Fe?+2e
4
-0.6 4+ &

E e,
Figura I-1: Extrapolacién de Tafel para predecir velocidades de corrosion [25].
Otro error comin que se comete es asumir corrosién uniforme a lo largo de la

superficie en casos donde se tiene corrosion localizada. El utilizar el método en este caso

puede llevar a conclusiones erréneas [25].
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También existen factores que llevan a un comportamiento no lineal. En
polarizaciones catddicas es posible que dicha reaccion sea controlada difusionalmente lo
gue llevaria a un comportamiento no lineal que impediria obtener la pendiente de Tafel.

Otro factor importante son las caidas 6hmicas en la solucién que pueden afectar la
curvatura de a region de Tafel, lo que puede llevar a cometer errores al estimar altas

velocidades de corrosion si es que no son compensadas [25].

A-1.4. Resistencia a la polarizacién

En 1957, Stern y Geary definieron a la resistencia a la polarizacién de un material como la
. . . AE
tangente a la curva potencial- densidad de corriente (A—i) evaluada muy cerca del

potencial de corrosion. El uso mas importante de esta técnica es la informaciéon que da
acerca de la velocidad de corrosiéon uniforme del sistema.

La técnica de Resistencia a la polarizacion, permite la determinacion de
velocidades de reaccion interfacial instantaneas como velocidades de reaccion e
intercambio de densidades de corriente de un sistema [26].

La siguiente relacién se observa experimentalmente entre la densidad de corriente
aplicada y el potencial para un electrodo corroyéndose en la ausencia de reacciones
paralelas de oOxido-reduccion. La aplicabilidad de esta simple relacion cuenta con la
presencia de una particular reaccion catodica y otra anddica, ambas controladas por la

transferencia de carga [24].

2’3(E_Ecorr) _2:3(E_Ecorr)
J =JatJc=lcorr|€ ba —e be

Donde b, y b, son los pardmetros andédicos y catddicos de Tafel, dados por las
pendientes de las curvas de polarizacion en los regimenes anddico y catédico de Tafel,
respectivamente.

Muchos investigadores han observado experimentalmente que la igpiicqaa €S
aproximadamente lineal con relacion al sobrepotencial aplicado, dentro de unos pocos
milivoltios de polarizaciéon desde E.,,-. Stern y Geary simplificaron la expresion cinética
para proveer una aproximacion con la cinética de la reaccién controlada por la
transferencia de carga dada por la ecuacion anterior para el caso de pequefios sobre

potenciales con respecto a E.,.La ecuaciébn anterior, puede ser linealizada
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matematicamente por medio de series de expansién y mediante la eliminacion de altos

términos cuando %E < 0,1. Esta relacion simplificada tiene la siguiente forma: [26]

AE
Ry[Q-cm?] = [—] = (M)
Alaplicada E—Egoprr—0 ﬁa + ﬁc
Rearreglando
. 1 BaBc B
o = 23R, (ﬁa n ﬁc) ~ Ry
Donde R, es la resistencia a la polarizacién dada por [&S—E] [Q-cm?]y Bes
aplicadaly_

una constante de proporcionalidad. De la ecuacion anterior se deduce que la velocidad de
corrosion es inversamente proporcional a la Resistencia a la polarizacion. Cuando la
transferencia de carga es asumida en la ecuacién anterior, la Rp es igual a la
transferencia de carga (R;.). Las unidades de R, son ohms obtenidos de los datos de
E —iapiicaaa CUando la corriente aplicada no esta normalizada por el area del electrodo.
Tales datos deben ser multiplicados por el area del electrodo para obtener R,[Q - cm?]. Lo
gue indica que la velocidad de corrosion por unidad de area es independiente del area del
electrodo.

El factor B es dominado por las pendientes anddica y catodica de Tafel (S,, 8;) en
igual proporcion. Por lo anterior, el control catédico de transferencia de masa, tal como
resulta en B = B./2,3. Similarmente, el control anddico de transporte de masa resulta en
B = B./2,3.

El conocimiento de f,, 5. Y R, permiten la determinacion directa de la velocidad de

corrosion en cualquier tiempo usando la ultima ecuacion. La izpicqaq CON frecuencia es

aproximadamente lineal con el potencial dentro 5 mV a 10 mV de E ..

A-1.5. Espectroscopia de impedancia electroquimica (EIS)

La técnica de espectroscopia de impedancia electroquimica (EIS, por sus siglas en ingles)
basa su funcionamiento en la respuesta de un electrodo (metal en corrosion) a sefiales de
potenciales de baja amplitud de corriente alterna a una amplia variedad de frecuencias.
EIS puede determinar en principio una cantidad de parametros fundamentales
relacionados a la cinética electroquimica y ha sido sujeto a mucha investigacién. En

estudios de corrosion ha sido posible generar los espectros medidos mediante esta
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técnica por medio de circuitos eléctricos equivalentes compuestos de elementos tales
como resistencias (R), capacitancias (C), inductancias (L), etc. [27, 28].

La respuesta en corriente dependiente del tiempo I(t) de una superficie de
electrodo a una sefial sinusoidal de potencial alterno V(t) ha sido expresado como una

impedancia dependiente de la frecuencia Z(w), a la relacién de impedancias y frecuencias

es la que se le conoce como “espectro de impedancias” donde Z(w) = %, t = tiempo,

V(t) =sinwt, I(t) = I, sinwt + 0 'y 8 = angulo de fase entre V(t) y I(t).

Diversos procesos en la superficie absorben energia eléctrica a frecuencias
discretas, causando un retraso y provocando un angulo de fase cuantificable, entre la
sefial de entrada y la respuesta del sistema. Estos procesos han sido simulados por
circuitos resistivo-capacitivos [27].

La impedancia, Z(w), puede ser expresado en términos de su componente real,
Z'(w), e imaginaria, Z”'(w) de acuerdo a la siguiente expresion.

Z(w)=Z"(w) + Z"(w)

El comportamiento de la impedancia de un electrodo puede ser visualizado en un
grafico Z”(w) como funcién de Z’(w) en el llamado diagrama de Nyquist o en diagramas
del log |Z| y contra la frecuencia, w, en ciclos por segundo (hz) donde w = 27f.

Estos diagramas se muestran esqueméaticamente en la figura -3 para un circuito
resistivo-capacitivo cominmente empleado como equivalencia para una superficie que es
corroida en un proceso bajo control activacional. En la figura 1-2 (a) se distinguen los
parametros R, Y R, en el diagrama de Nyquist, la primera se obtiene a altas frecuencias

mientras que la segunda se obtiene a bajas frecuencias. R, que es posible obtenerlo de

la figura (a) es inversamente proporcional a la velocidad de corrosion, R, es un pardmetro
gue estd comunmente relacionado a la resistencia del electrolito y C para este mismo

caso se atribuye al valor de la capacitancia de la doble capa [27].
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logl-=

Figura I-2: Gréficos obtenidos a partir del circuito mostrado que simula un electrodo que

es corroido: (a)Gréfico de Nyquist; (b)Grafico de Bode; ambos esquematicos [27].

En el caso comun de control difusional en el electrolito (polarizacion por
concentracion) o de una pelicula sobre la superficie o recubrimiento, se debe incluir un
componente resistivo adicional conocido como impedancia de Warburg, W. W se puede
visualizar en un diagrama de Nyquist como una linea a 45° entre los dos ejes a bajas

frecuencias.

Precauciones al utilizar EIS

Algunos factores que pueden provocar resultados erréneos al utilizar esta técnica son [27,
28]

La oxidacién de alguna otra especie electroactiva ademas de la corrosién del metal
en cuestién, un cambio en el potencial de circuito abierto o en el potencial de corrosion
durante el tiempo tomado para efectuar la prueba, el uso potenciales muy altos que
invalidan la teoria lineal sobre la que se sustenta EIS, o bien, una resistencia éhmica del
electrolito y distribuciones de corriente y potencial no uniforme.

La norma ASTM estandar G 106 es un esfuerzo para la practica de verificacion de
algoritmos y equipo por medio de los cuales se realizan las mediciones de EIS.

Ademas, la norma incluye un apéndice donde se hace una revision de dicha

técnica.
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Tabla I-2: Comparacioén entre EIS y las técnicas de corriente directa (CD) [27, 28].

Espectroscopia de impedancia

electroquimica

Técnicas electroquimicas de corriente

directa

Es una técnica llamada no destructiva debido a
que el electrodo de trabajo se polariza en un
rango de 10mV anddicos y catddicos.

Excepto por Rp, tanto Extrapolacién de Tafel y

curvas de polarizacibn imponen grandes

polarizaciones que destruyen la superficie

metalica.

Conserva las ventajas de las técnicas de CD y
agrega informacion que no puede ser obtenida
con técnicas de CD.

La informacién que se tiene en estos métodos es
limitada. Por ejemplo, en sistemas donde la
resistencia del electrolito es muy significativa, Rp
no puede ser utilizada al no separar componentes

resistivos.

Las reacciones de corrosidn suelen ser lentas
requiriendo bajas frecuencias que bien pueden ser
obtenidas con técnicas de CD sin necesidad de

requerir equipo costoso.

La instrumentacién es menos complicada, ciertas

mediciones se facilitan mediante estos métodos.

Esta técnica puede ser utilizada en el campo

También es posible utilizar estas técnicas en el

campo.

Esta técnica requiere sélidos conocimientos tanto
de electroquimica como de circuitos de corriente
alterna para dar buena interpretacion a los
resultados.

Los andlisis de resultados suelen complicarse
menos en relacién con EIS.
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