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Capitulo 1.

Introduccién general

I.1. Los biomateriales

Aungue en la Antigliedad ya se utilizaban biomateriales (véase el empleo de
oro, madera, plata, vidrio, etc.) [1,2], fue a partir de la Segunda Guerra
Mundial cuando se empezaron a utilizar de modo masivo para el tratamiento
de pacientes [3], experimentando un aumento en las ultimas décadas en el

ambito de la cirugia con el progresivo envejecimiento de la poblacidon [4].

Segun la definicion de Williams (1990) [5], se consideran biomateriales
aquellos materiales de origen natural o sintético que tienen como finalidad
conseguir una funcidn especifica en el organismo humano, reemplazando o
reforzando parcial o totalmente tejidos dafiados. Es por tanto necesario que
la respuesta por parte del cuerpo sea adecuada; no se puede emplear
cualquier material como prétesis, ya que cabe la posibilidad de que el
organismo no lo acepte. Es decir, que el requerimiento principal del
biomaterial es su biocompatibilidad. No debe ser tdxico, cancerigeno,
mutageno, ni producir irritaciones, infecciones o alergias [6-11]. Exactamente,
"la biocompatibilidad se podria interpretar como la aceptabilidad bioldgica, la
correcta interacciéon de los biomateriales con los tejidos susceptibles de estar
en contacto con ellos" segun la definicion de Williams [5]. Si el material no es

biocompatible; es decir, si el organismo no lo acepta, el sistema inmunoldgico
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ataca al cuerpo extraiio, pudiendo producir una respuesta local (afecta a la
zona que circunda al implante, inflamando los tejidos adyacentes) [6], o bien
una respuesta remota (llega a afectar a otros drganos del cuerpo, produciendo

infecciones que pueden tener graves consecuencias) [11].

Un ejemplo de clasificacion de los biomateriales es la propuesta por la ASTM

(American Society for Testing Materials) [12]:

- Aparatos externos: los que estan en contacto con las superficies del cuerpo

(como pueden ser las protesis externas)

- Aparatos con comunicacién exterior: en comunicacion, por ejemplo, con

canales naturales internos (catéteres), con tejidos y fluidos...

- Aparatos implantados largo tiempo: en contacto con el hueso, con tejidos y
fluidos, con la sangre... (es el caso de las proétesis articulares o las mallas

abdominales)

Otra clasificacidon interesante es la que se basa en la naturaleza del
biomaterial, segln sea un polimero, un metal, un cerdmico o un compuesto
[13]. Cada uno de ellos se emplea en la aplicacién en la que sus propiedades
puedan ser las mas adecuadas. Como ejemplo de biomaterial polimérico se
pueden citar las mallas de polipropileno para reducir hernias. Estos tipos de
biomateriales tienen la ventaja de que, en general, se obtienen con relativa
facilidad; en cambio, se deforman mucho y pueden sufrir degradacién. Los
metales se usan como prétesis de articulaciones varias, o como implantes
dentales. Son mucho mas resistentes que los polimeros, y también pueden
sufrir degradacion por la corrosion. Los ceramicos se emplean sobre todo en
aplicaciones dentales o como recubrimientos sobre metales para aplicaciones
de elevadas cargas; no tienen problemas de biocompatibilidad, y son muy

resistentes a la compresion, pero son fragiles. Los biomateriales compuestos
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se usan por ejemplo en valvulas cardiacas; presentan en general buenas

propiedades, pero suelen ser caros y dificiles de fabricar [13].

|.2. Técnicas de obtencion de recubrimientos

Existen numerosas formas de depositar recubrimientos, pero para establecer
una clasificacién se ha optado por la divisién mas sencilla, que es la que se
basa en sus caracteristicas fisico-quimicas. Algunas de las técnicas de
deposicién de recubrimientos mds empleadas se detallan en las subsecciones
gue siguen, haciendo especial énfasis en la proyeccidén térmica, que serd la

utilizada en esta Tesis.

1.2.1. Sol-gel (via quimica)

En general, el proceso sol-gel involucra la transicién de un sistema desde un
“sol” liquido (coloidal) a una fase sélida “gel”. El esquema del proceso y los

diferentes productos posibles de obtener se pueden ver en la figura I.1.

-; =

> ° Supercritical
Condensation o: ° °° Gelation drying
» °
20838,
99,8 °
Solution Sol
of precursors {colloid)
Spray, dip, or spin coat
Draw
Sodboa o \ov
0Sodbow
o Powomd
Coated substrate {
1

LENNNONAN Fibers

¥in e

Dense thin film

Figura I.1. Esquema del proceso sol-gel [14]
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Tras la fabricacion del material, éste se puede depositar sobre el sustrato
mediante “dip-coating” (por inmersién simple en la suspensidn coloidal) o
“spin-coating” (por centrifugado para depositar las particulas sobre el
sustrato), y se debe densificar después por tratamiento térmico para mejorar

sus propiedades mecdnicas.

El método sol-gel permite deposiciones de capas finas y una amplia variedad
de composiciones para bioceramicos; es sencillo; presenta pocos problemasy

econdmicamente es eficiente [15].

.2.2. Métodos de conversion: (via quimica o

electroquimica)

Sea cual sea el método, el proceso es convertir una superficie en otra
mediante modificaciones de la original. Fundamentalmente, se pueden dividir
en dos: los que implican una oxidacion de la superficie (via electroquimica) y
los que no (via quimica). Los primeros consisten en la aplicacion de una
diferencia de potencial de diferente magnitud para provocar la oxidacién de
una superficie (en este grupo se incluirian el anodizado y la técnica de micro-
arc oxidation -MAO); los segundos, en la aplicacién sobre la superficie de una
solucidn rica en compuestos de fosforo o cromo (segun el tratamiento a
aplicar) que reaccionen con la superficie para formar una capa de fosfatos o
cromatos (fosfatado o cromado). El rango de composiciones es limitado, pero

las adherencias al sustrato son muy elevadas [16].
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1.2.3. Electroforesis: (via electroquimica)

Consiste en formar una suspensidon coloidal a un pH determinado, e
introducirla entre un dnodo y un catodo. Segun estén las particulas cargadas
positiva o negativamente, el sustrato seria anodo o catodo, y recibiria las

particulas sobre su superficie.

Anodo Cdtodo

3]

Electrolito

Figura I.2. Esquema del proceso de electroforesis [17]

Tiene la ventaja de tratarse de un método relativamente barato, y de no
alterar el material de origen; por otra parte, se trata de recubrimientos sin
unién entre las particulas ni entre recubrimiento y sustrato, y por tanto es

necesaria una sinterizacion post-deposicion [18].
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1.2.4. Técnicas de deposicion fisica de vapor -PVD:

III

Las técnicas PVD arrancan o evaporan atomos de un “target material” y los
depositan sobre un sustrato. Las mas comunes son el “sputtering” (en todas
sus variantes), la EBPVD (“electron-beam physical vapor deposition”), la PLD
(“pulsed-laser deposition”), o la IBAD (“ion-beam assisted deposition”). Al
tratarse de atomos que llegan sobre una superficie tras haberse evaporado,
muchas veces carecen de la energia suficiente para recombinarse, y por ello
suelen tener una estructura amorfa. Es por esta razén que, para obtener
buenas adherencias y propiedades mecanicas, es necesario muchas veces un
tratamiento térmico de cristalizacién. Otro inconveniente que puede tener el

uso de esta técnica es el calentamiento excesivo del sustrato, que puede llevar

a una oxidacién del mismo [18].

1.2.5. Proyeccidn térmica

Se trata de la aplicacién de energia térmica y/o cinética a particulas que al
llegar al sustrato formaran un recubrimiento compacto por agregacion de
particulas. Segun la fuente de energia, la velocidad y la temperatura de las
particulas, existen diferentes tipos de proyeccion térmica. Aqui se detallan los

tres mas comunes:
Proyeccion plasma (en cualquier atmosfera)

Esta técnica extrae la energia de una fuente de corriente eléctrica: un impulso
eléctrico provoca la formacién de un plasma que se expande hacia el exterior

por la boquilla de la pistola.
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Plasma gas + current
Water-cooled anode

Cathode

Coating

] Powder port Workpiece

Insulator

Figura I.3. Esquema del proceso de proyeccion plasma [19]

Entre las ventajas de este método se incluyen una alta eficiencia en la
deposicidn, lo cual permite la deposicién de espesores importantes de forma
rapida. Presenta al mismo tiempo problemas [20], como la degradacidn de las
particulas por la alta temperatura (presencia de fase amorfa), una falta de
homogeneidad importante, una adhesién débil del recubrimiento al sustrato,

etc.
Proyeccion a alta velocidad (HVOF)

El principio es similar a la proyeccidn por plasma, pero en este caso la energia
se extrae de la reaccion quimica entre un gas combustible (propano,
propileno, hidrégeno...) y un gas comburente (oxigeno o aire) dentro de la
camara a elevada presion. Esta elevada presion provoca la expansiéon de los
gases hacia el exterior, creando un haz supersénico que acelera las particulas,
manteniéndolas a temperaturas inferiores a las obtenidas en plasma, y por

tanto disminuyendo la degradacidn de las particulas.

17



| Hortensia Melero Correas

Expanzion nozzle
Fusl gas Oxygen Coating

f f Diamond shockwaves

Compressed air

Powder and carrier gaz
Workpiece

Figura 1.4. Esquema del proceso de proyeccion por alta velocidad (HVOF) [21]

Las ventajas de este método son las mismas que en el caso de plasma, y la

degradacion de las particulas es menor [22].
Proyeccion fria (CGS)

Fundamentalmente, particulas deformables se introducen en un haz de gas a
muy alta velocidad y son dirigidas al sustrato, donde impactan y forman un

recubrimiento.

powder feeder
substrate

de Laval type

gas

gas heater

Figura 1.5. Esquema del proceso de proyeccion fria (CGS) [23]
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Se mantienen las ventajas de los otros métodos de proyeccién térmica, y se
evitan algunos inconvenientes, como los derivados de la degradacién térmica,
mientras que aparecen otros, como la dificultad de proyectar polvos de un

material fragil que no puede deformar, como un ceramico [23].

Globalmente, se podria considerar la proyeccidon térmica el método mas
eficiente para obtener recubrimientos espesos en serie. Es por ello, entre
otras cosas, por lo que tiene tanta variedad de aplicaciones, entre las que se

encuentran las bioldgicas.

[.3. Contexto de la tesis

Esta tesis doctoral se centra en los biomateriales para sustitucién dsea
aplicados en forma de recubrimientos para protesis articulares. Por ello, en
este apartado se detallaran cudles son, mas concretamente, los biomateriales
empleados en sustituciones dseas, como se realizan los recubrimientos
empleados industrialmente, qué problemas tienen, y qué alternativas existen

y se han estudiado.
Materiales metalicos

Aungue actualmente se comienza a considerar la posibilidad de emplear
implantes de un material polimérico como el PEEK, con propiedades
mecdnicas muy similares a las del hueso, hoy por hoy siguen siendo los
implantes metdlicos los que predominan en el mercado para sustituciones

importantes de hueso (como es el caso de un implante de cadera).

Algunos de los materiales metdlicos implantables mas empleados se listan a

continuacién [24]:
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Aceros inoxidables: Con un contenido en cromo superior al 12%, son
muy resistentes a la oxidacién. De los diversos tipos de aceros
inoxidables, el mas empleado en implantes es el austenitico
(concretamente, el 316 y el 316L), ya que posee la mayor resistencia
a la corrosion.

Aleaciones base cobalto: En general se trata de aleaciones cromo-
cobalto, y cuatro de ellas son las recomendadas por la ASTM para
aplicaciones en implantes (F76, F90, F562, F563). Tienen mucha
resistencia a la corrosidn, pero algunas de ellas no se recomiendan
para superficies de rozamiento en protesis articulares por sus bajas
propiedades a desgaste.

Titanio y aleaciones: Sus propiedades mecdanicas (con mdédulos de
Young menores a los de las otras aleaciones) lo convierten en el mejor
candidato para sustitucién de hueso, ademds de ser muy resistentes
a la corrosién. La aleacidon mds empleada es la Ti-6Al-4V, que es la que

mejor combinacion de propiedades presenta.

Materiales bioceramicos

Los materiales bioceramicos son la mejor opcién para sustitucién ésea por su

semejanza con la fase mineral del hueso. Se pueden dividir en funcién de la

respuesta del hueso circundante y del tipo de fijacion implante-hueso [24]:
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Ceramicas densas casi inertes: la unica fijacién con el hueso es
morfoldgica en la rugosidad superficial. Un ejemplo es la alimina.

Ceramicas porosas: el material base es casi inerte, pero al permitir el
crecimiento de hueso dentro de los poros el implante se fija
mecdnicamente al hueso. Cualquier bioceramico cristalino es
susceptible de estar en esta categoria si se induce la formacién de

poros.
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- Ceramicas bioactivas: su superficie reacciona y sufre una modificacion
con el tiempo una vez en condiciones fisioldgicas, ésta se considera
bioactiva. Tanto los biovidrios como los fosfatos de calcio estan en
esta categoria, permitiendo una fijacidon directa (quimica) entre el
hueso y la bioceramica.

- Ceramicas reabsorbibles: se van disolviendo lentamente y permiten la
colonizacion progresiva de ese espacio por el hueso. Ejemplos son el

sulfato de calcio o las sales de fosfatos de calcio.
Recubrimientos sobre implantes articulares:

Aungue el TiAIV se utilice ampliamente en implantes articulares, no presenta
unas propiedades bioldgicas dptimas. Aparte de no favorecer la formacién de
nuevo hueso, existe un riesgo de migraciéon de iones metdlicos que puede
danar los tejidos circundantes. Por ello, industrialmente se tiende a recubrir
los implantes metalicos con un fosfato de calcio para mejorar sus propiedades

bioldgicas.

Este fosfato de calcio por excelencia es la hidroxiapatita (HAp). Se trata de un

compuesto de la familia de las apatitas, con formula:
MlO (RO4)6 XZ

En el caso de la hidroxiapatita la M es Ca%" y la RO4 es PO;*. Asimismo, la X,

qgue da nombre a la apatita, es un OH-.
Por tanto, la fdrmula de la hidroxiapatita de calcio estequidémetrica sera [25]:
Calo (PO4)5 (OH)z

Industrialmente, uno de los recubrimientos mds empleados es el de HAp sobre
Ti6Al4V mediante proyeccion térmica, en concreto proyeccién plasma. Sin

embargo, se sabe desde hace afios que esta técnica presenta una serie de
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problemas derivados de la degradacién térmica de la hidroxiapatita, como es
el caso de la aparicion de fases no deseadas que pueden ser nocivas para los

tejidos circundantes [26].

Por ello, muchos estudios se han centrado en encontrar nuevos
recubrimientos y técnicas que puedan ser una mejor solucién para recubrir
protesis. Un estado del arte de esta problematica se puede leer en el Anexo 1,
en el Review titulado “Recubrimientos bioactivos: hidroxiapatita y titania” H

Melero, J Ferndndez, JM Guilemany, publicado en la revista Biomecanica.
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Capitulo II.

Objetivos de la tesis

Muchos estudios han dado cuenta de los problemas que presentan los
recubrimientos de hidroxiapatita obtenidos por proyeccion plasma
habitualmente empleados en la industria de las prétesis. La bibliografia
consultada muestra muchas vias de estudio alternativas para solucionar o
reducir el impacto de estos problemas. Para el desarrollo de esta tesis doctoral
se ha seguido una via desarrollada en el Centro de Proyeccién Térmica y que

se fundamenta en dos ideas:

- La sustitucion de la proyeccidn plasma por la proyeccién térmica de
alta velocidad, con menores temperaturas alcanzadas y, por tanto,
menor degradacién térmica. Ya que de acuerdo con la bibliografia uno
de los mayores problemas de la proyeccion plasma es la formacion de
fases amorfas de répida disolucidn por la degradacién térmica, que
llevan a una falta completa de adherencia entre recubrimiento y
sustrato, el objetivo del cambio de técnica es obtener un menor
porcentaje de fases amorfas, consiguiendo una mejor adhesién del
recubrimiento al sustrato.

- Combinar la HAp con un cierto porcentaje de TiO,, con propiedades
mecdnicas mas adecuadas para esta aplicacion, con la idea de obtener
recubrimientos con mejores propiedades mecanicas. Anteriormente

se habian obtenido buenos resultados con recubrimientos con una
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combinaciodn inicial de polvo de 60%HAp-40%TiO,. En este caso, se ha
intentado reducir el porcentaje de TiO, para, manteniendo en la
medida de lo posible una mejora de las propiedades mecanicas,
obtener unas propiedades bioldgicas mas similares a las de la
hidroxiapatita. O, dicho de otro modo, encontrar el balance mas
adecuado entre propiedades mecdnicas y bioldgicas. Por ello, se ha

tomado una combinacién inicial de polvo de 80%HAp-20%TiO..

El objetivo de la tesis es, por tanto, la obtencidn de recubrimientos 80%HAp-

20%TiO; con la mejor combinacién de propiedades mecanicas y bioldgicas.

Para ello se debera caracterizar completamente estos recubrimientos con

combinacion 80-20, comparandolos si procede con recubrimientos de otras

composiciones, para poder concluir si efectivamente suponen una mejora

respecto a los recubrimientos de HAp obtenidos por proyeccién plasma.

El estudio se ha dividido en varias secciones:

28

Andlisis y caracterizacidon de los polvos de partida, asi como de su
mezcla.

Estudio del precedente (proyeccién plasma). Sirve para evaluar, a
modo introductorio e informativo, qué recubrimientos se obtendrian
en caso de emplear la proyeccidn plasma, habitualmente utilizada en
la industria, para obtener recubrimientos con el mismo polvo de
partida. Se caracterizara la microestructura, las fases presentes y la
adherencia, interpretando los resultados obtenidos.

Obtenciéon de los recubrimientos con el polvo de partida mediante
proyeccion térmica de alta velocidad (eleccién de las condiciones de
proyeccion).

Estudio de la microestructura y fases de los recubrimientos obtenidos.
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Estudio de las propiedades mecanicas. Pre-y post- inmersion en fluido
fisiolégico en el caso de los ensayos de adherencia, pre-inmersién
para el resto.

Estudio de la corrosion de estos recubrimientos.

Estudio de la viabilidad bioldgica en superficie.

Propuesta de vias de mejora que puedan constituir una puerta abierta
a futuros estudios, una vez vistas las ventajas y limitaciones de estos

recubrimientos.
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Capitulo III.

Método experimental

I11.1. Introduccion

En este capitulo se han listado todas las técnicas empleadas a lo largo de la
tesis. Para mayor claridad, se ha preferido un orden alfabético de las mismas
a un orden tematico o cronolégico, ya que muchas de ellas se emplean
indistintamente en varios puntos de la tesis. Asi, la estructura empleada

permitird una localizacién rapida de la técnica buscada.

[11.2. Listado de técnicas

Analisis de imagen: Realizado para medir espesores. El software utilizado es
el Matrox Inspector. Por cada caso estudiado, se realiza un minimo de 20
medidas a lo largo de todo el espesor del recubrimiento, para 3 secciones

diferentes.

Angulo de contacto: La técnica del angulo de contacto se emplea para calcular
tensiones superficiales. El método estandar es el llamado “sessile drop”, que
se basa en medir el dngulo de contacto caracteristico que forma una gota

depositada en una superficie (Figura Ill.1.). Para ello se empled agua
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bidestilada grado MilliQ, depositando 4-6 gotas (3uL) por muestra, y dos

muestras por caso analizado.

Figura I1.1. Angulo de contacto medido por “sessile drop” [1]

Para recubrimientos en los que resulta imposible o contraindicado medir la
tension superficial mediante “sessile drop”, la opcién mds indicada es el
método de “captive bubble”. En lugar de ser una gota lo que se deposita en
superficie, es una burbuja de aire lo que se deposita bajo el recubrimiento
(éste esta invertido) inmerso en una fase liquida (Figura IIl.2.). El angulo de
contacto seria la diferencia entre 1802 y el dngulo medido entre la burbuja y
la superficie. En este caso, como fase liquida se empled igualmente agua
bidestilada, depositando 4-6 burbujas de 3uL bajo cada muestra, y empleando

2 muestras por caso analizado.

Figura Ill.2. Angulo de contacto medido por “captive bubble” [1]
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El equipo empleado es un gonidmetro Contact Angle system OCA15plus
(Dataphysics, Germany), con un software acoplado SCA20 (Dataphysics,

Germany).

Bacterias (ensayos con): Se consideraron tres bacterias: E. coli CECT405 y P.
aeruginosa CECT116 como Gram-negativas, y S. aureus CECT 239 como Gram-
positiva, obtenidas de la Coleccion Espafiola de Cultivos Tipo. Tras cultivar las
bacterias una noche en medio LB a 37 2 C con aireacioén, éstas fueron diluidas
en medio fresco, y se incubaron hasta que el cultivo alcanzé una densidad
Optica de 0,6 DO a 600 nm (a mitad de la fase logaritmica de crecimiento). Las
células se centrifugaron (5 min; 3000 xg), se lavaron dos veces con solucién de
Ringer %, y se ajustaron a una densidad final de 0,6-0,7 OD (600 nm) también
con solucién de Ringer %. Todas las muestras se vertieron en un vial con 1 ml
de una dilucién 1:10 de la suspensién bacteriana en solucidn Ringer %. La
concentracion inicial de bacterias en el vial era de aproximadamente 5x10’
CFU/ml. Para asegurarse de que cualquier disminucion en el nimero de
bacterias era debida a la exposicién a diferentes muestras, se incluyé un
control con células bacterianas a la misma concentracion inicial en solucidn
Ringer % sin ninguna muestra. Las suspensiones bacterianas se incubaron
durante 4 horas a 37 2 C y 200 rpm. Se tomaron muestras al inicio (0 h) y
después de 2 y 4 h. Después de diluciones apropiadas, las muestras se
colocaron en placas en agar LB y se incubaron a 372C. Las bacterias viables se
monitorizaron mediante el recuento del nimero de unidades formadoras de
colonias (CFU) de la dilucidn apropiada. Para testar el efecto antibacteriano
por difusién en placas, se prepararon suspensiones de las bacterias y se

dispersaron en medio sélido (placas de agar LB), y las diferentes muestras se
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colocaron en diferentes zonas de la placa de agar. Después de la incubacién
durante una noche a 379C, se determind la presencia o no de zonas de

inhibicion de crecimiento bacteriano.

Ball-on-Flat tests: Se realizaron tests reciprocos de ball-on-flat con un
tribdmetro Plint TE67/R (Phoenix Tribology Ltd., UK) de acuerdo con la norma
ASTM G133-05 (2010) [2], empleando como minimo dos muestras diferentes
y realizando cuatro ensayos por carga y caso. La duracidn del test es de 1h, y
se empled una esfera de alimina de 10mm de didmetro. Todos los ensayos se
realizaron en condiciones fisioldgicas (Hanks a 372C), a una frecuencia de 1Hz
y con una amplitud de recorrido de 12 mm. Se graficé el coeficiente de friccidn
y se calculé también el coeficiente de desgaste k (mm3/N.m) de acuerdo con

la ecuacion (l11.1.):
K=V/S.P Eq. (I1l.1.)

donde V es el volumen perdido en mm3, S la distancia total de deslizamiento

(43,2 m) y P la carga normal aplicada (N).

Biocompatibilidad (ensayos in vitro de): Los osteoblastos se obtuvieron
siguiendo el protocolo descrito por Nacher et al. [3], y se realizé en estudio de
acuerdo con la Declaracién de Helsinki de 1975, revisada en 1983, y con la
aprobacion de comité ético de Hospital del Mar-IMIM. Hueso trabecular
obtenido tras reemplazos de protesis de rodilla, con la aprobacién del
paciente, se limpid y colocé en placas de Petri con medio de cultivo
(Dulbecco’s modified Eagle’s medium, DMEM, con 4,5 g/L de glucosa, y
suplementado con 10% FBS, piruvato (1 mM), glutamina (2 mM), penicilina

(100 Ul/mL), estreptomicina (100 Ul/mL) y acido ascérbico (100 mg/ml) de

34



Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

Invitrogen), a 372C en atmédsfera humeda con un 5% de CO, y cambiando el
medio regularmente hasta la confluencia de las células. Los materiales a
estudiar, tras su esterilizacion por rayos gamma a 25kGy, se colocaron en
placas de poliestireno de 24 pocillos (Nunc A/S) con solucién Hanks durante
una noche, y tras retirarla se sembraron los pocillos con unas 20000 células
para los ensayos de viabilidad y proliferacién, y con 50000 para los ensayos de
diferenciacidon. El medio empleado fue el citado mas arriba, pero se
suplementd con vitaminas Ky D a 10® M para los ensayos de diferenciacion.
Antes de los diferentes ensayos celulares, cada muestra se colocd sola en un
pocillo nuevo para asegurar que los resultados correspondian Unicamente a la
muestra analizada. Asimismo, se emplearon controles positivos (células sobre
una superficie de PS) y negativos (materiales sin células). Los valores
obtenidos con éstas Ultimas se restaron de los valores absolutos obtenidos

con los materiales sembrados.

Se realizaron diferentes ensayos para evaluar el comportamiento celular de
los materiales. Dos de ellos fueron ensayos de viabilidad celular: MTT (kit
colorimétrico, Roche Diagnostics GmbH), basado en la transformacion de la
sal de tetrazolio a formazdn por parte de las células activas, y que da una
medida de la cantidad de células vivas en superficie midiendo la intensidad del
color con un espectrofotometro; y fluorescencia (LIVE/DEAD
viability/cytotoxicity kit for mammalian cells, Invitrogen), que permite luego
por simple observacién de la superficie con un microscopio éptico Leica
DM1000 localizar la distribucién de las células vivas (citoplasma verde) y
muertas (nucleo rojo). Por otro lado, se evalud la proliferacién celular con un
kit colorimétrico de BrdU (Roche Diagnostics GmbH), basado en la
incorporacién de BrdU (5-bromo-2’-desoxiuridina) en lugar de timidina en el
ADN de las células que se estan replicando, lo cual da una medida del nimero

de células que estan sufriendo este proceso a través de la intensidad del color.
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También se realizaron medidas de diferenciacién osteoblastica a partir de la
medida de la actividad de la fosfatasa alcalina (kit colorimétrico ensayo ALP,
Abcam), con un test basado en la transformacién del p-nitrofenil (pNPP) a p-
nitrofenol por parte de la ALP, que permite la medida de la actividad de la ALP
a través de la intensidad del color. Se tomd un nimero de muestras de ocho
para cada ensayo de los citados excepto para el de fluorescencia, en el que se

tomaron dos muestras por caso.

Por ultimo, se analizé la morfologia celular mediante la fijacion de las células
en la superficie del recubrimiento con una solucién al 2,5% de glutaraldehido
en tampdn cacodilato durante dos horas, seguida de la conservacién en
tampdn cacodilato hasta su deshidratacion progresiva con alcohol y un secado
por punto critico. Tras ello, las superficies se observaron por microscopia

electrdnica de barrido.

Bond strength tests (ensayos de adherencia): Para estudiar la adherencia de
los recubrimientos, se ha seguido la norma ASTM C633-01(2008) [4]. Los
ensayos se han realizado a traccidon con la maquina universal de ensayos

SERVOSIS, modelo ME-402/10, a una velocidad de 0,020 mm.s™* hasta rotura.

Corrosion (ensayos de): Se realizaron dos tipos de ensayos:

- Ensayos electroquimicos convencionales: Potencial de circuito abierto

(Eoc) durante 24h, polarizaciones potenciodinamicas desde -0,200
V/Eoc hasta + 2,0 V/Eoc a 5 mV/s, polarizaciones ciclicas (CP) desde -
0,200 V/Ecorr hasta +2,0 V/Ecorr y de Nuevo hasta 1V bajo la Ecorr a
5mV/s. Todos se realizaron con una celda electroquimica

convencional de tres electrodos de 80mL de volumen, con un area de
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superficie expuesta a la solucién de 0,74cm?. El electrolito es una
solucion Hanks comercial (Sigma Chemical Co., pH=7,4) con y sin
albumina (Bovine Serum Albumin, BSA, Sigma Chemical Co. con
pH=7,4) a una concentracion de 4,2g/L. Como referencia se usé un
electrodo de Ag/AgCl/KCI3mol/L, conectado a la solucidn de trabajo
con un capilar Luggin, y usando como electrodo auxiliar un hilo de Pt.

- Ensayos de impedancia: Se realizaron ensayos de EIS, manteniendo

previamente la muestra en contacto con la solucién (la misma que
para los ensayos convencionales) durante 24h. Los diagramas de EIS
se tomaron para tiempos de hasta 30 dias, aplicando una perturbacion
sinusoidal a 10mV a la Eoc, de entre 1.10° a 1.103, y guardando 10
puntos por década de frecuencia. Estas medidas se realizaron con un
potenciostato-galvanostato Irvium, modelo VERTEX, equipado con un
maodulo de impedancia. Para el andlisis cuantitativo, los datos de EIS
fueron ajustados usando circuitos equivalentes (EEC) con el programa
Z-view®. Antes de ello, los datos experimentales fueron validados con
la transformacidn de Kramers-Kronig, y solo los datos incluidos en el

rango validado de frecuencias se usaron para hacer el ajuste por EEC.

Todos los ensayos se hicieron por triplicado a 362C.

Densidad (medida de): Se realiza en el caso de los polvos de partida. Se

pueden considerar tres cdlculos de densidad:

- La densidad aparente: la norma ASTM B-212-89 [5] dictamina que
para calcular este valor se debe enrasar un embudo Hall de 25 cm?, y
pesar el volumen de polvo contenido en el mismo. Tras ello, obtener

la relacién masa sobre volumen es directo.
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- La densidad vibrada: la norma ASTM B-527-85 [6] indica que para
calcular la densidad vibrada se debe introducir una masa conocida de
polvo en una probeta graduada, e introducir ésta a su vez en un bafio
de ultrasonidos durante 5 minutos. Tras ello, se puede medir el nuevo
volumen, y con él y la masa previamente conocida, calcular este valor
de densidad.

- Ladensidad real: la norma ASTM B-238 [7] aclara que la densidad real
se determina introduciendo en un matraz de 25 mL una masa
conocida del polvo considerado. Tras pesar el conjunto matraz+polvo,
se introduce en el matraz un liquido de elevada mojabilidad (baja
tension superficial) que impregne bien todo el polvo. Conociendo la
densidad del disolvente (metanol en este caso), se puede calcular,
mediante la ecuacion siguiente, la densidad real:

M
_ J2
Prous = Ec. Il1.2.

o (M, =)
Pr

Donde Mp es la masa del polvo, Mt la masa del disolvente mas el polvo,

y p. la densidad del disolvente a la temperatura de trabajo.

Difraccion de rayos X (DRX): Tanto el polvo inicial como los recubrimientos se
analizaron por DRX. El equipo empleado es un SIEMENS D500 tipo Bragg-
Brentano /20 que utiliza una radiacion Cu Kas, con a;=1,54060 y
0,=1,54443, a 40kV y a una corriente de 30 mA. Los difractogramas obtenidos
se analizan con ayuda de un software que dispone de patrones, con ayuda de
los cuales se interpretan los resultados y se identifican las diferentes fases
presentes. En el caso de la cuantificacion de fases, se empled la técnica
Rietveld, arrancando los recubrimientos del sustrato, moliéndolos y

mezclandolos con un 30% de Al,O3 como referencia. Las medidas de tensiones
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residuales se tomaron con los recubrimientos as-sprayed, con un equipo
PANalytical X’'Pert PRO MRD, que utiliza la misma radiacién que para los
ensayos convencionales, a 45kV y a una corriente de 40mA. Se empled el
método de sin?, en modo “P-tilt”, midiendo a intervalos de 0,15 en sin?y,
entre 0 y 0,9, tanto en la rama positiva como en la negativa; todo esto a 4
angulos de rotaciéon respecto a la normal a la superficie: ®=0, 45, 90 i 1359,

empleando para todo ello el pico principal del rutilo.

Dureza (medida de): Empleada como una propiedad a relacionar con la
tenacidad a fractura o la microestructura, se midi6 mediante indentaciones

Vickers, con un equipo Matsuzawa MXT-CX a 300gf.

Espectroscopia de dispersion de energia de rayos X (EDX): Se empled la
técnica de microanalisis por EDX para tomar una medida semi-cuantitativa de
los porcentajes en peso de la superficie analizada o para realizar un mapeo de
la superficie considerada y localizar la distribucion de los diferentes elementos

sobre ella. El equipo empleado es un detector Quantax, de Bruker.

Espectroscopia de plasma (ICP-OES): Se realizaron ensayos mediante la
técnica de espectroscopia de plasma para evaluar la concentracién de iones
Ca®* en una solucién de Hanks tras varios dias de inmersiéon de los
recubrimientos estudiados. El equipo utilizado ha sido un ICP-OES Perkin
Elmer OPTIMA3200RL en condiciones estandar. Se traté de una medida semi-
cuantitativa, con un blanco de acido nitrico al 1% y un patrén de 10ppm de los
elementos analizados en acido nitrico al 1%, sobre una dilucion 1 a 5 de las

muestras.
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Espectroscopia infrarroja (IR): Se realizaron andlisis por espectroscopia
infrarroja sobre las superficies para estudiar los grupos funcionales presentes.
El equipo empleado fue un Thermo SCIENTIFIC NICOLET iN10 MX de reflexidn,
con un detector MCT. El resultado es un promedio de ocho medidas en un
mapa de 2x2mm, y se emplea una abertura de 100 micras, un step size de 100
micras, una resolucion espectral de 4 cm™ y un rango espectral de 4000 a 675

cm™.

Espectroscopia Raman: Se realizaron analisis de espectroscopia Raman para
clarificar las fases presentes en las superficies. El equipo empleado fue un
equipo Raman Jobin Yvon T64000. Se realizaron medidas en cuatro puntos de
dos muestras por caso analizado. En cada punto se realizaron dos medidas: un
barrido a altas longitudes de onda, de 750 a 1340 cm™, para localizar las fases
derivadas de la hidroxiapatita; y otro a bajas longitudes de onda, de 70 a 710

cm’, para localizar las fases derivadas del dxido de titanio.

Estadistica: Los resultados obtenidos para los diferentes ensayos (con n
variable segun el ensayo considerado) se analizaron para evaluar si entre los
diferentes casos considerados existian significativas. ANOVA, a través del
software Minitab, se empled para ello. En las Figuras correspondientes, la
existencia de diferencias significativas entre casos se marca con un asterisco
entre los casos analizados, o con un asterisco encima de una columna de datos
si ese caso tiene diferencias significativas con todos los demas (con un

intervalo de confianza del 95%).
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Fluidez (medida de): Para determinar la fluidez de los polvos de partida se ha
seguido la norma ASTM B-213-30 [8], que establece el uso de un embudo
metadlico Hall (de menor didmetro de orificio) para polvos con buena fluidez y
de un embudo Carney (de mayor diametro de orificio) para polvos con peor
fluidez. En ambos casos se pesan 50 gramos de polvo y se introducen en el
embudo considerado obturando el orificio de salida. Una vez todo el polvo
dentro, se destapa el orificio y se cronometra el tiempo que tarda en salir todo

el polvo, calculando asi una velocidad media de fluidez del polvo.

Granulometria laser (LS): Se emplea para estudiar la distribuciéon
granulométrica de los polvos de partida. El equipo de difraccidn laser utilizado
es un modelo Beckman Coulter LS 13320. Este equipo emplea un ldser con una
potencia de 5mW y una longitud de onda de 750 nm, que permite la deteccién

de particulas con un didmetro aparente maximo de entre 200nm y 2mm.

Previamente al ensayo, el polvo se dispersé en un vaso con acetona, de
manera que cuando la dispersidn se introdujera en el equipo, no contuviera

aglomeraciones de particulas de polvo que pudieran falsear los resultados.

Figura I11.3. Equipo de granulometria Idser empleado
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Inmersion en acido nitrico: Las inmersiones de las secciones transversales en
acido nitrico, para localizar la fase amorfa de los recubrimientos, se realizaron

durante 5 segundos en una solucién de acido nitrico al 2%.

Inmersion en solucion Hanks: Las inmersiones en solucion Hanks se realizaron
en todos los casos introduciendo el recipiente en un bafio termostatico para

mantener su temperatura estabilizada a 37°C.

Microscopia confocal: Se empled un microscopio confocal modelo Leica
DCM3D, que permitié, junto con los softwares acoplados LeicaScan y
LeicaMap, el analisis dimensional de las superficies analizadas, ya sea para
calcular volimenes perdidos tras ensayos de desgaste o superficies

especificas.

Microscopia electronica de barrido: Toda caracterizacién microestructural se
realizd con un microscopio electrénico de barrido modelo JEOL JSM-5310, que
dispone de un detector JEOL de electrones secundarios que permite trabajar
con una resolucién horizontal de 4nm. La captura y tratamiento de imagenes
se hace con el programa SEMafore. El voltaje empleado en todos los casos es

de 20kV, y la distancia de trabajo de 20mm.
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Figura I11.4. Equipo de microscopia electronica empleado

Microsonda electrénica: Se realizaron algunos ensayos con microsonda
electrénica para evaluar la composicidon elemental de algunas zonas de la
seccion transversal de los recubrimientos. El equipo empleado fue una
Microsonda Cameca SX-50, y se analizaron 10 puntos por caso estudiado,

recubriendo previamente la muestra analizada.

Preparacion previa a la proyeccion: Los sustratos empleados son de Ti6Al4V,

con tres formas.

- probetas cilindricas de 1 pulgada (2,54 cm) de didmetro por 1cm de
altura para el estudio de adherencias.

- probetas planas, de 5x5mm y 1mm de altura para ensayos celulares o
bacterianos.

- probetas planas rectangulares de medidas 50x20x5 mm para el resto

de estudios.

Antes de la proyeccion, todos los sustratos se desengrasaron por inmersion
durante 10 minutos en un bafio de acetona bajo la accién de ultrasonidos. Tras

ello, se procediod a granallar las superficies a proyectar con corindon (Al,0s)
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grado 24 con una presién de 5,5 bar, manteniendo siempre las superficies a
un angulo de 45° respecto a la vertical, para evitar que las particulas de
corindén queden incrustadas en la superficie. El objetivo perseguido con ello
es que la rugosidad superficial Ra sea superior a 4-5 um, para asegurar que el

recubrimiento queda adherido en superficie.

Preparacion para caracterizaciéon microestructural: Para el caso de secciones
transversales, el primer paso para examinar la microestructura es cortar las
probetas (planas) con una cortadora de precision. Una vez cortadas, se deben
embutir, dejando hacia el exterior la cara a estudiar. Se emplea una resina fria
EpoFix de Struers (resina epoxi). Para ello, se mezclan cinco partes de resina
por una de endurecedor (en peso). Para minimizar las porosidades que se
forman al solidificar este tipo de resina, se introducen las probetas en una

campana de vacio, que permite hacer el vacio las primeras horas de curado.

Figura Ill.5. Campana de vacio y probetas obtenidas tras la embuticion

Las probetas resultantes se desbastaron con discos de SiC de una
granulometria hasta 1200 y agua, en una desbastadora de disco modelo

RotoPol-21 de Struers; tras ello, se pulieron con una suspensidn de silica
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coloidal (no con suspension de diamante ya que no se obtenian un buen

pulido).

Figura l1l.6. Desbastadora de disco empleada

Tanto para las superficies libres como transversales (en las recubiertas al
menos), al tratarse de un material no conductor que se carga facilmente por
la accion del haz de electrones del microscopio electrénico, todas las muestras
observadas por SEM se recubren de una capa de oro muy fina mediante la

técnica de “sputtering”.

Figura Ill.7. Equipo de sputtering empleado
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Perfilometria: Empleada para calcular la rugosidad media de las superficies.

En este caso, el equipo utilizado es un perfilémetro MITUTOYO SURFTEST 301.

[ T A el

Figura I11.8. Perfilometro de contacto empleado

La medida se hace a partir del deslizamiento horizontal de una punta de
diamante sobre la superficie. El desplazamiento total es de 4 mm, haciéndose
en cinco tramos de 0,8mm, y al adaptar la punta su movimiento a la superficie,
el relieve de ésta queda registrado. Como valor comparativo de rugosidad, se
ha tomado el valor medio de Ra (media aritmética de las desviaciones del
perfil de rugosidad respecto a la linea media). Esta medida se ha hecho en 12
puntos repartidos homogéneamente por toda la superficie de la probeta para

cada muestra.

Proyeccion por HVOF: El sistema de proyeccién por alta velocidad empleado
en este caso ha sido un equipo Diamond Jet Hybrid de Sulzer-Metco, que
trabaja con oxigeno como comburente y propileno o hidrégeno como

combustible (equipo DJ2700 y DJH-2600), respectivamente. Puede alcanzar

46



Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

temperaturas de llama de 2860°C y velocidades de gas de 1370 m.s*. Utiliza

nitrégeno como gas portador de polvo (de la tolva a la salida de la pistola).

Los componentes del equipo son la tolva, donde se almacena el polvo y desde
donde se introduce en la pistola; un microprocesador que la controla (tasa de
alimentacidn, etc.); una consola para controlar el conjunto del equipo; un
brazo robético ABB programable, con 6 ejes de movimiento, donde se sitda la
pistola; y la pistola en si, desde donde se expanden los gases. Esta camara de
combustidn y el caiidn de salida son refrigerados con la ayuda de un circuito
de refrigeracidn por agua. La pistola sélo dispone de un inyector de polvo, y el
cafidn tiene forma de doble cono (invertido) para proporcionar mas velocidad

a las particulas.

Proyeccidn por plasma atmosférico: El equipo empleado para la proyeccién
plasma (atmosférica) es un modelo A-3000 S de PLASMA TECHNIK, con una
potencia maxima de 55kW y voltajes de 70-80 V. Las partes que componen el
equipo son una consola de control, una fuente de alimentacidn, un sistema de
dosificacidon de gases, una tolva volumétrica para alimentacién del polvo, un
sistema de refrigeracidn con agua y una pistola de proyeccién. Esta Ultima es
un modelo PLASMA TECHNIK F4-MB con dos inyectores de polvo, y posee un
catodo cilindrico-cénico con la punta de ThO; y un anodo tubular refrigerado
con agua. Los gases se proyectan siguiendo la direccion longitudinal entre
ambos electrodos vy, al pasar entre ellos, donde se forma el arco eléctrico, se
disocian formando un plasma. El polvo se inyecta a la salida de la pistola
perpendicularmente al haz de plasma, y, al poseer dos inyectores, se pueden

proyectar dos polvos a la vez.
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Scratch test: La adhesion de los recubrimientos al sustrato se midié también
por el ensayo de rayado o “single-point scratch technique” (ASTM C1624-05
[9]). Los tests se realizaron con un aparato de rayado CSM-Revetest a una
velocidad constante de 10 mm/min, con un increment progresivo de la fuerza
normal desde 1 a 140 N. La carga critica de rayado o “critical scratch load” (L.)
es la que causa el fallo adhesivo del recubrimiento. Los caminos de rayado se
examinaron por microscopia confocal. Cinco replicas se realizaron en tres

muestras diferentes por caso estudiado.

Tenacidad a fractura (medida de): Se midi6 tanto la tenacidad a fractura a
mitad del recubrimiento, por indentaciones Vickers (VIF), como la tenacidad a
fractura interfacial (lIF), que también emplea este tipo de indentaciones. La
primera necesita primero del calculo del modulo de Young mediante

indentaciones Knoop, a partir de la Eq. (I1I.3.) [10].
Z T _g=k Eq. (111.3.)

Donde b’ and a’ son las dimensiones de las diagonals Knoop tras recuperacién
elastica, b/a es un valor conocido de 1/7.11 que corresponde a la geometria
del indentador y a es una constante con valor 0.45. Hi se considera la dureza

medida por indentaciones Knoop.

Tras la obtencidon del modulo de Young, se aplica la ecuacién de Anstis [11],

E| P
KC :0016\/; CTA Eq. (11l.4.)

Eq. (II1.4.).
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Donde P es la carga aplicada, c la traza en la superficie de la grieta medida
desde el centro de la indentacién, E el modulo de Young y H la dureza medida

por indentacion Vickers.

Para la tenacidad a fractura interfacial, se utilizé el método de Becher et al.
[12], en el que se considera que la descohesion interfacial se evalua utilizando
grietas generadas por indentaciones Vickers a varios dngulos de incidencia,
respetando un ratio longitud de grieta que intersecta respecto a longitud de
grieta nominal de 0,5. Los materiales mas fragiles presentardn descohesion

con angulos cercanos a 90°C.

Todas las indentaciones se realizaron a 300 gf, con el microdurémetro

Matsuzawa MXT-CX.
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Capitulo IV.

Materias primas.

IV.1. Introduccidn

Ya que para la totalidad de las proyecciones de la tesis, ya sea por plasma o
alta velocidad, el polvo de partida es el mismo (salvo que se varien los
respectivos porcentajes), se ha considerado conveniente hacer un capitulo

aparte sobre su caracterizacién.

El polvo de partida es una mezcla mecdnica de polvo de 80% en masa de HAp,
proporcionado por Plasma Biotal Ltd., y 20% en masa de TiO,, proporcionado
por Sulzer-Metco. Se ha evaluado la distribucién granulométrica, morfologia

del polvo, composicion, fluidez y densidades.

IV.2. Distribucién granulométrica (LS)

Polvo de HAp

51



| Hortensia Melero Correas
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Figura IV.1. Distribucion granulométrica del polvo de HAp

Una curva ejemplo de la distribucién granulométrica obtenida se puede ver en
la Figura IV.1. El dso de la distribucién es de 31 um, con una fraccién nula de
particulas menores de menores de 4 um. Practicamente todo el polvo se
encuentra entre 20 y 50 micras, lo cual hace que se tenga una distribucién de

particulas apropiada para la proyeccidn térmica, con ausencia de finos.
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Figura IV.2. Distribucion granulométrica del polvo de TiO:
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El tamano de particula obtenido para este polvo (Figura 1V.2.) es similar al de
la hidroxiapatita. EI d50 es de 32 pum, con alrededor de 0,5% de particulas con

un tamafio inferior a 1um.

Comparando ambas distribuciones, se puede observar que el tamafio
aparente de las particulas es similar para ambos polvos, lo cual es positivo a la
hora de proyectarlos conjuntamente, ya que se evitaran problemas
adicionales como la progresiva separacion de los dos polvos en la tolva
durante la proyecciéon, con lo que se obtendrian recubrimientos no

homogéneos.

IV.3. Morfologia de las particulas de polvo

La morfologia de las particulas se ha estudiado via SEM, tanto en superficie

libre como en seccidn transversal.

Polvo de HAp

Figura IV.3. Supefficie libre del polvo de HAp
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18k m

Figura IV.4. Seccidn transversal del polvo de HAp

El analisis por microscopia electrénica permite ver que se trata de particulas
fundamentalmente esféricas, con tamafios que se ajustan a los encontrados
en el apartado de granulometria (Figura 1V.3.). En la secciéon transversal (Figura
IV.4.) se observa que el polvo de HAp no es un polvo totalmente compacto,

sino que tiene una porosidad intrinseca al proceso atomizacion.

Polvo de TiO;

Figura IV.5. Superficie libre del polvo de TiO:
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Figura IV.6. Seccidn transversal del polvo de TiO:

El polvo de titania muestra una morfologia irregular (Figura IV.5.), lo cual
podria hacerle tener, por si solo, menos fluidez. Sin embargo, al estar
mezclado como fase minoritaria con la hidroxiapatita, es poco probable que la
morfologia afecte a la hora de proyectar la mezcla. En cuanto al tamaio de
particula aparente, a pesar de no ser esférico, se corresponde con el
encontrado en los ensayos de granulometria. La estructura de las particulas,
gue se puede ver en la seccion transversal (Figura IV.6.) es muy porosa. Por
todo ello se puede deducir que el proceso de produccién de las particulas es

un “sintered” o sinterizado.

IV.4. Composicion de los polvos

Las composiciones del polvo suministradas por el proveedor se muestran en

la Tabla IV.1..
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Composicién mayoritaria Elementos minoritarios y/o trazas

HAp | Hidroxiapatita (cristalina) As, Cd, Hg, Pb < 1 ppm

TiO2 | Rutilo (cristalino) Al>03, SiO», Fe;03, CaO, Mg0 < 0,1 %

Tabla IV.1. Composicion de los polvos segun proveedor

Para verificar si estos polvos tenian efectivamente como fases mayoritarias las
citadas (hidroxiapatita y rutilo), los recubrimientos se sometieron a una

difraccidn de rayos X que dio como resultado el espectro de la Figura IV.7..

« HAp
Counts & .
4000 * Rutilo
3000 4
i
2000 4
1000 4 .
&
N &
i
o | 1
20 30

Position [2Theta] (Copper (CuU))

Figura IV.7. DRX de la mezcla de polvos de partida

La estrechez de los picos indica que se trata de dos polvos cristalinos. Las
Unicas fases detectables por DRX son la hidroxiapatita estequiométrica y la
titania en fase rutilo. No se han encontrado fosfatos o subproductos de la HAp,

asi como tampoco otras fases de la titania.
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IV.5. Fluidez de los polvos de proyeccion

Los resultados de los ensayos de fluidez han permitido observar que ni el polvo
de HAp ni el de TiO; fluyen a través del embudo de Carney o de Hall. A pesar
de ello, aunque seria aconsejable que mostraran una mejor fluidez, se trata de
un ensayo cualitativo que no es asimilable a las condiciones de proyeccion, ya
qgue son muchos los polvos que no fluyen a través de estos embudos pero que

a presidn y temperatura no presentan problemas de fluidez.

IV.6. Densidad de los polvos

Los resultados obtenidos se resumen en la Tabla IV.2..

Paparente (8/CM?) | Puibrada (8/cM?) | preal (g/cm’)
HAp 1,036 1,263 3,001
TiO, 1,622 1,978 4,011
HAp+TiO exp. 1,100 1,375 3,027
HAp+TiOz tedrico | 1,153 1,406 3,203

Tabla IV.2. Densidades de los polvos

Como se puede ver en la Tabla IV.2., existen ciertas diferencias en la densidad
de los dos polvos. Esta diferencia se debe a la estructura interna de las
particulas, muy porosas en ambos casos. Esta diferencia de densidad hace
pensar en la posible existencia de problemas de diferente fluidez o
compactacién de los polvos dentro de la tolva. A pesar de ello, se ha hecho el

calculo de la densidad de la mezcla tras varios dias de almacenamiento en
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reposo y, por tanto, compactacidn espontanea en el recipiente. Los valores se
aproximan a los tedricos, asi que estas diferencias no tendrian por qué

representar un problema.

IV.7. Conclusiones

Ambos polvos son vélidos para una proyeccidn térmica conjunta, ya que el uso
de presion y de un “carrier gas” permite que un polvo que no fluye en
condiciones estandar se pueda proyectar sin problemas. La poca diferencia
entre las densidades, asi como el hecho de que el polvo irregular sea
minoritario y vaya arrastrado por las particulas de HAp, esféricas, garantizan
que esta irregularidad no supondra un problema a la hora de la proyeccién.
Asimismo, han quedado claras las fases iniciales (hidroxiapatita y rutilo
cristalinos), lo cual permitira una comparaciéon con las fases resultantes una

vez proyectada esta mezcla de polvos.
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Capitulo V.

Precedente. Recubrimientos de
HAp-TiO> obtenidos mediante

Proyeccién Plasma

V.1. Introduccion

La técnica de proyeccién térmica por plasma sigue siendo la mds empleada en
la industria de recubrimientos para protesis, si bien presenta serias
limitaciones por la degradacién térmica resultante de las elevadas
temperaturas [1]. Aunque en general se emplea la proyeccién plasma a vacio,
gue presenta ventajas respecto a la atmosférica (interfaces mas limpias,
mayores eficiencias de deposicidn, menores tensiones residuales, entre otras)
[2], en esta tesis se han realizado recubrimientos por proyeccion térmica de
plasma atmosférico dado que no se dispone del equipo que permite obtener
vacio, y se han utilizado como referencia de cara a comparar los obtenidos
posteriormente mediante otra técnica. El capitulo se estructurara en varias
partes, las mas importantes de las cudles son caracterizacién microestructural,

identificacion de fases y medida de adherencias.
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V.2. Condiciones de proyeccion

Las condiciones empleadas se han escogido a partir de dptimos obtenidos en
trabajos similares realizados previamente en el Centor de Proyeccion Térmica

[3], y se detallan en la Tabla V.1..

Caso 1 Caso2 Caso 3
Gas primario Ar (I/min) 40 40 47,5
Gas secundario Hz (I/min) 12 12 13
Gas transportador Ar (I/min) 3,5
Velocidad transversal pistola (mm/s) 500 1000 1000
Numero de capas 9 18 18
Intensidad (A) 600
Distancia (mm) 90-110-130-150

Tabla V.1. Condiciones de proyeccion por plasma

Al estar ya acotadas, por estudios previos, las condiciones de proyeccién, se
han hecho pequefas variaciones para seleccionar tres condiciones concretas
y analizarlas. Los casos 1y 2 presentan los mismos caudales de gases, variando
el nimero de capas y la velocidad transversal de la pistola, y por tanto el
espesor por capa. Para el caso 3 se ha tomado otra combinacién de caudales
de gas primario y secundario. Aunque éste ultimo caso presenta el mismo
numero de capas y velocidad transversal de la pistola que el caso 2, la
velocidad de las particulas ha aumentado respecto a él, por la mayor cuantia
de los caudales de Ar y H,. En cuanto a la temperatura tedrica del haz, sera
mayor la del caso 3, por la mayor relacidon H,/Ar, lo que implica una mayor

potencia del plasma [4] y por tanto una mayor capacidad de transferencia
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térmica del haz. Aun asi, al aumentar al mismo tiempo la velocidad de las
particulas y, por tanto, disminuir el tiempo de residencia de las mismas en el
haz de proyeccidn, este efecto puede no ser tan notable ya que se compensa

en parte.

V.3. Recubrimientos obtenidos

V.3.1. Observacion de la microestructura de los
recubrimientos (SEM)
En las Figuras V.1. a V.12. se expone un conjunto de micrografias

representativas de cada uno de los recubrimientos obtenidos para cada

distancia estudiada.

Caso 1

Figura V.1. Seccion transversal del caso 1, a 90 mm, con detalle de la interfase
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18¢m

Figura V.4. Seccidn transversal del caso 1, a 150 mm, con detalle de la interfase
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Los recubrimientos obtenidos para el caso 1 presentan descohesion para
distancias bajas. En cambio, para 150mm, la microestructura tiene menos
defectos, y las capas estan mucho mas cohesionadas entre ellas. Asimismo, la
interfaz recubrimiento-sustrato es continua y sin defectos, al contrario de los

gue ocurre a bajas distancias.

Caso 2

18Fm

Figura V.6. Seccion transversal del caso 2, a 110 mm, con detalle de la interfase
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Figura V.8. Seccion transversal del caso 2, a 150 mm, con detalle de la interfase

El caso 2 presenta también descohesiones, en este caso para distancias
mayores que en el caso 1. A 90 y 110 mm, el recubrimiento es compacto y la
interfase sustrato-recubrimiento buena. En cambio, a 130y, especialmente, a
150 mm, el dptimo parece haber quedado atrds, y los recubrimientos tienen

una microestructura con mas defectos (poros y descohesion).
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18km

Figura V.11. Seccidn transversal del caso 3, a 130 mm, con detalle de la interfase

65



| Hortensia Melero Correas

Figura V.12. Seccion transversal del caso 3, a 150 mm, con detalle de la interfase

En términos generales, el caso 3 presenta poca descohesion, lo cual podria
estar relacionado con la mayor temperatura del plasma. El éptimo para este
caso, desde el punto de vista estructural, parece encontrarse en las distancias
de 110 y 130 mm. Para la distancia de 90 mm, se producen arranques muy
facilmente en el proceso de preparacion, posiblemente porque se trata de la
distancia a la que se alcanza mayor temperatura y mayor presencia de fases
amorfas en la interfaz por la degradacién térmica, y para la distancia de 150
mm, se detecta mds descohesién entre capas que en las otras distancias,
posiblemente por el mayor enfriamiento de las particulas al estar mas tiempo

en el aire, que resulta excesivo para asegurar la cohesidn entre capas.

En ninguno de los tres casos se observan particulas sin fundir. La temperatura
alcanzada, por tanto, ha sido suficiente para asegurar la fusién practicamente

total del material de partida.

Si se comparan los casos entre ellos, el caso 1 presenta, en general, mas

descohesion, exceptuando la distancia mayor. Dado que la velocidad de
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desplazamiento de la pistola sobre la superficie de la probeta es menor que
en el caso 2, a la segunda pasada, las particulas que se han proyectado en la
pasada anterior han tenido mas tiempo de enfriar. De ahi que en el caso 1 las
particulas se adhieran peor a la capa anterior, y la eficiencia en la deposicion
de las particulas sea menor que en el caso 2. Por ello, también, este ultimo
caso presenta mayores espesores de recubrimiento que el caso 1 (los valores
exactos se pueden ver en el apartado V.3.3.). El caso 3 es el que presenta
menores espesores de recubrimiento, mayor cohesién entre capas y mayor
porosidad (valor cualitativo) de los tres casos. Esto se debe a la combinacidn
de unas condiciones mas energéticas y una mayor velocidad de pistola
respecto a los casos 1 y 2. Las particulas llegan mas fundidas y a mayor
velocidad, con lo cual se adhieren mejor, se comprimen mads por su mayor
velocidad y temperatura, lo que facilita la conformabilidad, produciendo una
menor descohesién. Sin embargo, se ha encontrado una mayor porosidad por

el enfriamiento rdpido de las particulas proyectadas.

V.3.2. Rugosidad superficial de los recubrimientos

Los resultados promedio de rugosidad, medidos por perfilometria, se

muestran en la Tabla V.2..

Caso 1 (um) Caso 2 (um) Caso 3 (um)
90 mm 5,70,5 6,010,1 5,9+0,3
110 mm 5,610,6 4,610,3 4,910,3
130 mm 4,7+0,3 5,4%0,5 4,9+0,3
150 mm 4,8+0,5 5,610,1 5,3%0,7

Tabla V.2. Valores de rugosidad promedio (Ra)
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Se observa un cierto patrdn en la distribucion de las rugosidades obtenidas
para los distintos casos y distancias, en el cual las menores rugosidades
coinciden con las mejores microestructuras (y, tal y como se comprueba con
los ensayos de “bond strength”, las mejores adherencias). Esto se podria
atribuir a la combinacion entre velocidad y temperatura. La velocidad de las
particulas alcanza su maximo a la minima distancia y disminuye
progresivamente, pero la temperatura de particula alcanza su maximo tras un
tiempo de vuelo, que varia segun las condiciones de proyeccion. El hecho de
gue se encuentren mejores microestructuras y adherencia para una distancia
determinada en cada caso indica que esta distancia corresponderd a la de
mayor temperatura de particula, que segun lo encontrado en este apartado
es a la que se obtienen menores rugosidades. Esto puede deberse a que, al
haber llegado a su dptimo de fusion, las particulas lleguen mas ablandadas y
se expandan mas sobre la superficie (menor rugosidad), mientras que a otras
distancias la temperatura alcanzada no permita tanto ablandamiento de la
particula y esta mantenga mas su forma que en el caso de mayor temperatura

(mayor rugosidad)..

V.3.3. Espesores

Los espesores promedio, calculados por analisis de imagen, se muestran en la

Tabla V.3..
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Caso 1 (um) | Caso 2 (um) | Caso 3 (um)
90 mm 104+1 125+11 107 +11
110 mm 107 £ 14 122+8 106 + 12
130 mm 108 £ 9 118 + 10 97+9
150 mm 103+7 112+ 10 81+8

Tabla V.3. Valores de espesor promedio

En el caso de los espesores se puede detectar una tendencia analoga a la de
la rugosidad, especialmente en los caso 2 y 3. En el caso 1, en cambio, no se
detectan diferencias entre las distancias. En los casos 2 y 3 los espesores
mayores se obtienen a menores distancias, lo cual concuerda con la teoria
expuesta previamente en la que, para estos casos, se alcanza el éptimo de
fusidn a menores distancias, de ahi que las particulas tiendan a adherirse mas

y se forme un recubrimiento mas espeso para distancias cortas.

V.3.4. Identificacion de fases presentes en los

recubrimientos

Se ha realizado una difraccion de rayos X para todos los recubrimientos
estudiados. Teniendo en cuenta que las diferencias entre distancias no se
aprecian en los difractogramas, se muestra Unicamente un difractograma por
caso, el correspondiente a la distancia que, de acuerdo con las micrografias
era la mejor para cada caso (150 mm para el Caso 1, 110 para los casos 2 y 3),

en las Figuras V.13-15.
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Figura V.13. Difractograma de un recubrimiento del caso 1, 150 mm
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Figura V.14. Difractograma de un recubrimiento del caso 2, 110 mm
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Figura V.15. Difractograma de un recubrimiento del caso 3, 110 mm

No hay diferencias entre los tres casos. Hidroxiapatita y rutilo contindan
siendo las fases mayoritarias, derivadas del polvo de partida, pero ademas se
ha formado un fosfato tricdlcico a y una pequeia proporcién de anatasa.
Ademads se aprecia la presencia de éxido de calcio, lo cual constituye un
problema, tanto por los efectos nocivos que éste puede tener en el cuerpo
humano [5] como por su velocidad de disolucién contribuyendo a la
descohesion del recubrimiento [6]. Asimismo, se pueden apreciar bandas
anchas en los picos de difracciéon debidas a la formacion de fases amorfas,
tanto por parte de la hidroxiapatita (en torno al pico principal de la misma),
como por parte del rutilo (también en torno a su pico principal), que son las
que llevaran a una rapida disolucion de la interfaz del recubrimiento y su

consecuente descohesion en condiciones fisioldgicas [7].
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V.3.5. Adherencias

Los valores de adherencia se han obtenido mediante “bond strength test”. Al
igual que para los espectros de difraccion de rayos X, Unicamente se han
listado los valores de los recubrimientos que, a partir del analisis de las
micrografias y los respectivos ensayos de bond strength test, se revelaban
como los mejores de cada caso (150 mm para el caso 1, y 110 mm para los

casos 2 y 3). Los resultados se muestran en la Tabla V.4..

Adherencia (MPa) 4418 47+9 50+7

Tabla V.4. Valores de adherencia por bond strength test

Estudios anteriores en el caso de recubrimientos realizados sélo con HAp,
también por plasma, muestran maximos en torno a 40 MPa [3], lo cual indica
que la adicion de TiO, provoca un aumento de la adherencia del

recubrimiento.

Una observacion de la superficie de rotura revela que el porcentaje de rotura
adhesiva es total en el caso 1, mientras que el caso 2 y, mds aun, el caso 3
presentan una parte del recubrimiento que ha quedado sobre el sustrato,
produciéndose, por tanto, un cierto porcentaje de rotura cohesiva ademas de

la adhesiva.

72



Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

——
Casol s j

Figura V.16. Superficies de rotura tras bond strength test para los tres casos

V.3.6. Ensayo de inmersion en fluido fisioldgico simulado

Para las condiciones y distancias consideradas en los ensayos de adherencia,
se volvieron a medir estos valores tras 24h de inmersidn en solucidn Hanks en
condiciones fisioldgicas. Los resultados se muestran en la Tabla V.5. Aunque
este ensayo no esté establecido en normas, se emplea ampliamente para
evaluar la pérdida de adherencia del recubrimiento una vez colocado el

implante en el cuerpo humano.

Adherencia (MPa) 1217 1315 1316

Tabla V.5. Valores de adherencia por bond strength test tras 1d en condiciones

fisioldgicas

En trabajos anteriores, para recubrimientos sélo de HAp, se obtienen valores
post-1 dia de inmersion en SBF inferiores, de 7-8MPa [3], lo cual demuestra
que el TiO; ha tenido una influencia positiva en el aumento de la adherencia

aun después de someterlo a condiciones fisioldgicas. Asimismo, se corrobora
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lo observado en los difractogramas, ya que se ha visto que se ha producido
una disminucién de la cantidad de fase amorfa en la interfaz entre el
recubrimiento y el sustrato, y, se sabe que esta fase amorfa se disuelve
rapidamente cuando estd en contacto con el medio fisioldgico [7],

produciendo una pérdida de la adherencia del recubrimiento.

V.3.7. Ataque con acido nitrico

La inmersién en acido nitrico ha permitido una localizacién de la fase amorfa
presente en el recubrimiento [8]. Se ha realizado para los recubrimientos
mejores para cada caso, al igual que en los ensayos de adherencia, (150 mm
para el caso 1, y 110 para los casos 2 y 3), y las micrografias resultantes se

pueden ver en las Figuras V.17. a V.19.

Figura V.17. Seccion transversal del caso 1, 150 mm, tras ataque dcido
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Figura V.19. Seccidn transversal del caso 3, 110 mm, tras ataque dcido

Tras el ataque dacido, la observacién primera que se puede hacer, en todos
ellos, es que la interfaz recubrimiento-sustrato esta totalmente atacada, y ha
desaparecido el contacto entre uno y otro salvo en algunos tramos que
corresponden a zonas de titania o hidroxiapatita no amorfa, que han
mantenido su consistencia y funcionalidad. En los tres casos es, ademas,
evidente que se pueden observar las diferentes capas proyectadas, debido al
ataque concentrado no sélo en la interfaz recubrimiento-sustrato, sino
también en la interfaz entre capas, lo que indica que también las particulas

fundidas que se van depositando entre capas se enfrian rapidamente
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produciendo fase amorfa en la superficie de las particulas depositadas capa a

capa.

V.4. Conclusiones

Los recubrimientos de HAp-TiO, obtenidos por proyeccién plasma han
supuesto una mejora respecto a los recubrimientos de HAp por la misma
técnica si se consideran tanto los valores de adherencia as-sprayed como tras
inmersién en una soluciéon de fluidos corporales (solucién Hanks). Estos
resultados de adherencia tras inmersion en fluidos corporales han permitido
observar una bajada brusca de la adherencia del recubrimiento como
consecuencia de la disolucién de las fases amorfas. Esto se hace evidente tras
el ataque acido, que permite ver la localizacidon de las fases amorfas del
recubrimiento. Aunque la fase amorfa se distribuye por todo el
recubrimiento, debido al rdpido enfriamiento entre capas, es notoria su
presencia en la interfaz recubrimiento-sustrato. Este hecho es bastante
indicativo de lo que ocurriria en condiciones fisioldgicas tras algunos dias. Por
ello, se plantea como realmente necesario un cambio de técnica de proyeccion

térmica.
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Capitulo VI

Eleccién de las condiciones de

proyeccion térmica de alta velocidad

VI.1. Introduccién

Vistas las limitaciones de las proyecciones plasma, se ha planteado la
obtencion de recubrimientos por proyeccién térmica de alta velocidad. Este
capitulo se ha centrado en la eleccidn de las condiciones de proyeccidn
mediante esta técnica. Para ello, en primer lugar se describiran cuales son
estas condiciones, qué légica siguen, y cudl ha sido la eleccién del rango de

distancias.

VI.2. Condiciones de proyeccion

Para escoger las condiciones de proyeccidn, se ha partido, al igual que en el
caso de las proyecciones plasma, de trabajos realizados con anterioridad. El
gas combustible utilizado ha sido el propileno, y la reaccion de combustion

gue tiene lugar se muestra en la Ecuacién VI.1.

C,H, +%02 —>3CO, +3H,0  Ec. VL1
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El estequiométrico para la reaccion del propileno con el oxigeno es de 4,5. Las
condiciones que se escojan no deberan tener por tanto una relacién
oxigeno/propileno superior a la estequiométrica, ya que el exceso de oxigeno

llevara a un enfriamiento de la llama.

Se han elegido cuatro condiciones base, tomando en consideracion
temperaturas y velocidades tedricas del haz de proyeccion. Se han escogido
dos niveles de temperatura (a partir de la relacion oxigeno/propileno), y dos
niveles de velocidad a partir del caudal de aire comprimido, quedando asi

cuatro casos combinando estos niveles.

Las condiciones se pueden ver detalladas en la Tabla VI.1.

CasoA | CasoB | CasoC | CasoD

Caudal oxigeno (I/min) 253 240 278 265
Caudal propileno (I/min) 81

Caudal aire comprimido (I/min) 203 264 203 264

Relacién oxigeno/propileno 3,65 3,96
Dosificacién (g/min) 25
Avance de la pistola (mm/s) 500
Numero de capas 5

Tabla VI.1. Condiciones de proyeccion

Como se puede deducir, los casos Ay C corresponderdn a un nivel menor de
velocidad por el menor caudal de aire comprimido (V0) y los casos By D a un
nivel mayor de velocidad (V1) por un mayor caudal de aire comprimido. Por
otro lado, al tratarse de una llama reductora, los casos con una mayor relacién
oxigeno/propileno tendran una mayor temperatura de llama que los que

tienen un valor menor para esta relacién. Asi, Ay B tendrdn un nivel menor de

80



Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

temperatura (T0) y los casos C y D un nivel mayor de temperatura (T1). Por
esta razdén, en varios de los articulos incluidos al final de esta tesis se han
sustituido las denominaciones A, B, C y D por TOVO, TOV1, T1VO, T1V1,

respectivamente.

VI1.3. Eleccion del rango de distancias de
proyeccion

La primera eleccion del rango de distancias de proyeccion fue amplia, desde
160 mm hasta 280 mm. Sin embargo, pronto se pudo acotar este intervalo

debido a dos razones fundamentales:

- Para distancias menores a 200 mm, se obtenia una eficiencia muy
baja, que se puede ver reflejada en el bajo espesor obtenido para
estas distancias (Figura VI.1.). Aunque el espesor no sea una medida
directa de la eficiencia, el hecho de que la bajada sea tan drdastica
(como se vera en el capitulo VII) respecto a las otras distancias si es

una indicacion casi directa de la disminucién de la eficiencia.

81



| Hortensia Melero Correas

Figura VI.1. Seccion transversal a distancias inferiores a 200 mm (caso B, distancia

180 mm).

Asimismo, este hecho se ve corroborado por el aspecto de una

probeta tras la proyeccién (Figura VI.2.).

Figura VI.2. Superficie de una probeta tras la proyeccién (caso C, distancia 180 mm).

El salto entre pasadas es muy visible, cosa que no ocurre para
distancias superiores, indicador de que la eficiencia de deposicion de,

como minimo, uno de los dos polvos de partida, se ha visto mermada.
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- La segunda razén es que para distancias superiores a 240 mm, los
recubrimientos obtenidos presentan malas interfaces recubrimiento-
sustrato, con muchas imperfecciones que indican que la adherencia

del recubrimiento al sustrato sera baja (Figura VI.3.).

Figura VI.3. Seccion transversal de un recubrimiento a distancias superiores a 240

mm (caso C, distancia 260 mm)

Ademds de la baja calidad de la interfaz recubrimiento-sustrato, el
recubrimiento aparece descohesionado, con una baja compactacion de las
capas (presencia de poros), y un consecuente elevado espesor, consecuencia

de la menor velocidad de las particulas tras tiempos mas largos en la llama.

Por tanto, se toma, para los cuatro casos, un rango de distancias de entre 200

y 240 mm (es decir, unas distancias de trabajo de 200, 220 y 240 mm).
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VI.4. Conclusiones

En este capitulo han quedado han quedado definidas las condiciones de
proyeccion por alta velocidad que se utilizaran para el polvo 80%HAp-
20%TiO,, tanto en los parametros del equipo para conferir temperatura y

velocidad a las particulas, como en las distancias de proyeccién a ensayar.
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Capitulo VII.

Recubrimientos obtenidos por alta
velocidad. Microestructura y estudio

de fases.

VII.1. Introduccion

Una vez definidas las condiciones de proyeccion por alta velocidad, el primer
paso para caracterizar los recubrimientos es estudiar su microestructura y
composicion de fases. Este capitulo se ha estructurado a tal efecto. En primer
lugar, se analizaron las secciones transversales de los recubrimientos
estudiados; posteriormente, sus valores de rugosidad superficial y espesor;
luego los resultados obtenidos por DRX; y finalmente las secciones

transversales tras ataque acido.

VIl.2. Microestructura de los recubrimientos

obtenidos

Enlas Figuras VII.1. a VII.12. se pueden observar las secciones transversales de

los recubrimientos obtenidos, acompafiadas de un detalle de la interfase.
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Caso A:

Figura VII.3. Seccion transversal y detalle de la interfaz del caso A, 240 mm
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El caso A presenta una importante descohesidn para la distancia mayor, 240
mm. Asimismo, la adherencia con el sustrato no es dptima. También a la
distancia menor, 200 mm, la cohesidn entre capas es baja, observandose
zonas de no adhesidon recubrimiento-sustrato en la interfaz. La mejor
microestructura, con mayor cohesién y una interfaz mas continua, se obtiene

para la distancia intermedia, 220 mm.

Caso B:

Figura VII.5. Seccion transversal y detalle de la interfaz del caso B, 220 mm
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Figura VII.6. Seccion transversal y detalle de la interfaz del caso B, 240 mm

El caso B presenta pocas diferencias entre las microestructuras obtenidas para
diferentes distancias, aunque es para la mayor distancia para la que se obtiene
mayor descohesidn y grietas. Los recubrimientos obtenidos para 200 y 220
mm presentan microestructuras muy similares. Sin embargo, es la distancia
menor (200 mm) la que lleva a recubrimientos mas compactos y con menos
porosidad y defectos. La interfaz es bastante continua para las tres distancias,

y no observan defectos en ella.

Caso C:

Figura VII.7. Seccion transversal y detalle de la interfaz del caso C, 200 mm
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SBrm I@4714 ) M2, B0 1@km IB4717

Figura VII.9. Seccidn transversal y detalle de la interfaz del caso C, 240 mm

El caso C presenta la mejor microestructura para la distancia mayor, 240 mm,
siendo ésta compacta con una interfaz continua. Entre las distancias 200y 220
mm, la primera presenta microestructuras mas compactas, aunque la interfaz
concentra muchos defectos; en cambio, a 220 mm, la microestructura
presenta defectos (poros y descohesién) por todo el recubrimiento, si bien la

interfaz es mas continua.
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Caso D:

Figura VII.12. Seccion transversal y detalle de la interfaz del caso D, 240 mm
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Para el caso D, la microestructura que presenta mas grietas y poros, se obtiene
a distancias de proyeccion mayores (240 mm). A 200 y 220 mm, la
microestructura obtenida es similar, aunque la distancia 220 mm presenta
mas defectos, mientras que a 200 mm, el recubrimiento aparece continuo, con
poros pequefios y regulares, sin apenas presencia de grietas y con una interfaz

continua.

En general, la primera observacidon que se puede hacer es que se trata de
recubrimientos compactos, comprimidos, con poca porosidad. Se detecta una
menor fusién del polvo que en el caso de la proyecciéon por plasma, de ahi que
en muchas de las micrografias se aprecie una cierta descohesién entre capas.
Este detalle se puede apreciar a partir de un dato caracteristico; asi como en
los recubrimientos obtenidos por plasma, las capas tienen una forma
ondulante, estan muy bien cohesionadas, y debido al enfriamiento mas
importante, la porosidad es mayor en general, en los recubrimientos
obtenidos por HVOF las capas se observan horizontales, formando un todo

mas compacto aunque menos fusionado, con menor porosidad.

Es complicado comparar los cuatro casos entre ellos, ya que existen muchas
diferencias entre distancias, pero globalmente se podria decir que las mejores
microestructuras se obtienen para los casos D y B, posiblemente por la mayor
velocidad de haz y la consecuente compactacion (y menor porosidad), y las

peores para los casos Ay C.
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VII.3.

Rugosidad

recubrimientos

superficial

de

Los resultados promedio de rugosidad se muestran en la Tabla VII.1..

Caso A (um) | CasoB (um) | Caso C(um) | Caso D (um)
200 mm 3,410,2 3,610,3 3,710,2 3,711
220 mm 3,410,1 3,310,1 3,840,3 3,840,6
240 mm 3,410,3 3,5+0,4 3,910,2 4,0+0,2

los

Tabla VIl.1. Valores de rugosidad obtenidos para los cuatro casos

En este caso no se observa un patron claro en la distribucién por casos y

distancias de las rugosidades obtenidas. Lo que si es notable es que los valores

de rugosidad superficial son menores que los obtenidos en el caso de plasma,

posiblemente debido al efecto de la elevada velocidad del haz en esta técnica

y la consecuente compactacion, lo cual da fe de la mayor influencia en este

aspecto del aumento de la velocidad frente al descenso de la temperatura con

el cambio de técnica.

VIl.4. Espesor de los recubrimientos

Los espesores promedio se muestran en la Tabla VII.2..
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A (um) B (um) C (um) D (um)

200 mm 124 +6 110+8 122+10 | 122+15

220 mm 1177 116 +6 126 £ 10 106 +9

240 mm 1378 137+8 1179 114 +7

Tabla VII.2. Valores de espesor obtenidos para los cuatro casos

Los valores promedio por experimento son relativamente similares,
exceptuando el caso D (ver distancia de 220 mm) que, tal y como se podia
observar en las micrografias correspondientes, tiene un espesor menor, ya sea
por una menor eficiencia en la deposicién, porque se estén adhiriendo
particulas con otro tamafio de particula, o porque, como es bien posible, la
conjuncién de la elevada temperatura (que permite una mayor fusidn) con la
elevada velocidad (que permite una mayor compactacion) lleva a

recubrimientos mds densos y con menos porosidad, y por tanto mas finos.

También se ve reflejado, al menos en los casos A y B, el hecho de que al
aumentar la distancia de proyeccidn, se ve una tendencia al aumento del
espesor del recubrimiento, posiblemente por una mayor descohesidn entre
capas del recubrimiento. Esto podria atribuirse a que para estos casos, con
menor temperatura de haz, la mayor distancia de proyeccion permite que, al
estar mas tiempo en el haz, la particula llegue a una temperatura mas alta y
por tanto se adhiera mejor. No es asi para los casos C y D, con mayor
temperatura de haz, donde puede que la mayor permanencia en el haz haga
superar el punto mayor de calentamiento y conduzca a un enfriamiento de las

particulas para mayores distancias.
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VII.5. Composicion de los recubrimientos

VII.5.1. Difraccidon de rayos X y calculos de Rietveld

A continuacidn se pueden ver los resultados de difraccion. Al haber detectado
a partir del analisis microestructural cual es la distancia a la que se obtienen
los mejores recubrimientos para cada caso (datos refrendados por los ensayos
de adherencia detallados en el capitulo VIII), se toman éstas para el analisis de

fases.

Counts ,ﬁ : HAF_’
v Rutilo
Anatasa
U g:TcR
1500 4 M Fases amorfas

1000+

500

T T
20 an 40 a0 G0 70
Pasition [2Theta] (Copper (Cu))

Figura VII.13. Espectro de DRX correspondiente al caso A, 220 mm
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Counts ! HAp
,_\ b Rutilo
’ Anatasa
e I o TCP

M Fasesamorfas
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0 1 1 | | | I
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Position [ZZ2Theta] (Copper (Cu))
Figura VII.14. Espectro de DRX correspondiente al caso B, 200 mm
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¥ Rutilo
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Figura VII.15. Espectro de DRX correspondiente al caso C, 240 mm
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Figura VII.16. Espectro de DRX correspondiente al caso D, 200 mm

La primera observacién que se puede hacer es que el nimero de fases
secundarias que aparecen en estos recubrimientos es mucho menor que en el
caso de plasma, debido a las menores temperaturas que se alcanzan. Las fases
mayoritarias siguen siendo la hidroxiapatita y el rutilo de los polvos de partida,
y aparecen también picos atribuibles a la presencia de anatasa y a-TCP (en
menor cuantia que en el caso de plasma). Es notable, también, el tamafo
mucho menor de las bandas anchas correspondientes a las fases amorfas,
debido a las menores temperaturas que se alcanzan. Se pueden observar
alrededor del pico principal de la hidroxiapatita, mientras que son
practicamente ilocalizables en el caso de la titania. Es, por tanto, un avance
respecto a la proyeccién plasma que no se detecten fases como Ca0O, de gran
velocidad de disolucién [1] y nociva para los tejidos circundantes [2], o que se
detecten menos fases amorfas, cuya rdpida disolucién puede llevar a una

descohesidn del recubrimiento respecto al sustrato [3].

96



Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

Calculos mediante el método de Rietveld, cuyos resultados se pueden ver en
la Tabla VII.3., han permitido una cuantificacion de las fases para estos cuatro

Casos.

Fase HAp | Rutilo | Anatasa | a-TCP Amorfo y no
presente (%) considerado
Caso A 49,2 9,8 1,3 11,2 28,5
Caso B 48,9 10,4 1,2 16,7 22,8
Caso C 44,8 8,7 1,3 10,9 34,3
Caso D 53,4 10,7 1,5 20,3 14,1

Tabla VII.3. Resultados de los cdlculos por Rietveld

A partir de estos calculos, se puede ver que la mayor cantidad de fase amorfa
aparece para el caso C, seguido de los casos Ay B. El caso D es el que presenta
la menor cantidad de fase amorfa. Esta relacidn entre las diferentes
cantidades de fase amorfa se da por los respectivos tiempos de residencia de
particula en el haz y la temperatura del mismo. El caso C, con un nivel de
temperatura de haz superior y el mayor tiempo de residencia junto con el del
caso A, serd el que permita que la particula llegue mas caliente al
recubrimiento, y por tanto provocard que haya una mayor cantidad de fase
amorfa en el mismo. El caso A es el segundo, por su elevado tiempo de
residencia en llama aunque tiene una temperatura de llama menor. Los casos
By D, que corresponden a un menor tiempo de residencia de particula en la
llama (menor para el caso D) presentan los menores porcentajes de fase

amorfa.

Si se comparan estos resultados con los obtenidos para recubrimientos

similares, se encuentra que la adicién de TiO; al polvo ha permitido que el
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Optimo (caso D, con un 14% de fase amorfa) mejore, ya que los recubrimientos
de 100%HAp obtenidos por HVOF tienen éptimos de un 18% [4]). También es
importante afadir que, aunque las fases amorfas estén derivadas tanto de la
hidroxiapatita (en su mayoria) como de la titania (en menor medida), las
derivadas de la segunda, tal y como se ha comprobado con ensayos de ICP, no
son solubles. De esto se deduce que el porcentaje de fase amorfa soluble sera

incluso menor al 14% calculado.

Asimismo, como apunte indicativo de la influencia de la técnica empleada en
la degradacién térmica del recubrimiento, se puede comentar que resultados
de analisis de Rietveld con recubrimientos de HAp por plasma dan valores de

contenido de fase amorfa dptimos de un 38% [5].

VII.5.2. Andlisis por EDX y microsonda electrdnica

De acuerdo con el grupo de Khor [6], se deberia detectar un compuesto
resultado de la interaccién de los dos polvos de partida, ya que a 1410°C se
produce una reaccién que da lugar a CaTiOs, detectada mediante calorimetria
diferencial de barrido (DSC). Aunque es cierto que esta reaccién se produce
en un calorimetro (se comprobd experimentalmente), no se encuentra esta
fase en los recubrimientos, lo cual es légico ya que se trata de dos situaciones
completamente diferentes. En un calorimetro los dos polvos estan en
contacto permanente por un lapso de tiempo largo, mientras que en el
proceso de proyeccion las particulas vuelan separadas y sélo se encuentran al

chocar contra el sustrato, ademas de enfriarse de manera instantanea.

Se analizaron, las secciones transversales mediante EDX y microsonda
electrénica para averiguar si se encontraba alguna zona donde se detectara

tanto calcio como titanio, no encontrandose ninguna.
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VII.5.3. Analisis de Raman

Mediante andlisis de espectroscopia Raman, se determinaron cudles eran las
fases presentes en el recubrimiento (Figuras VII.17. a 19.) Como no se
detectan diferencias importantes entre casos, se han afiadido Unicamente
espectros de Raman de un caso, el D. Las tres figuras corresponden a tres
puntos diferentes del recubrimiento, y muestran la zona del espectro

indicativa del compuesto detectado.

/
i \
00 Sep 920 980 1040 1109 e 1220 1280

Wavelength (em)

Figura VII.17. Espectro de Raman de un recubrimiento (negro), zona HAp, con patrén

de referencia superpuesto (azul)

En la Figura VII.17. se detecta claramente la presencia de HAp y, de acuerdo
con el solapamiento de pico sefialado por la flecha roja, se detectan también
fases amorfas y algin fosfato tricdlcico, lo que cuadra con los resultados

obtenidos por DRX.
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Figura VII.18. Espectro de Raman de un recubrimiento (negro), zona titania, con

patrén de rutilo superpuesto (azul).

De acuerdo con la Figura VII.18., se detecta la presencia de rutilo en pequefa

cantidad, sin ser la fase mayoritaria en esa zona.
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Figura VI1.19. Espectro de Raman de un recubrimiento (negro), zona titania, con

patrén de anatasa superpuesto (azul).
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En las zonas de titania, se puede ver (Figura VII.19.) que la fase mayoritaria es,
contrariamente a lo encontrado por DRX, anatasa, y no rutilo. La explicacién
para ello es que, por el enfriamiento diferente de las particulas del centro del
recubrimiento y las de la superficie, la anatasa, detectada en muy pequefias
cantidades por DRX (Rietveld), esté concentrada en la superficie, de ahi que la
técnica de Raman, que esta hecha en superficie y penetra pocas micras en las

condiciones aplicadas detecte en su mayoria la anatasa de la superficie.

VII.6. Ataque con acido nitrico

Estos recubrimientos (los cuatro casos definidos) se atacaron también con

acido nitrico para localizar la fase amorfa presente [7].

En las Figuras VI1.20. a VII.23. se pueden ver los resultados.

i@pm 3

Figura VI1.20. Seccion transversal de un recubrimiento del caso A, 220 mm atacado
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19pm

18k m

Figura VII.23. Seccion transversal de un recubrimiento del caso A, 200 mm atacado
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La primera observacion que se puede hacer es que en los casos A, By D el
recubrimiento estda mucho menos atacado que en el caso de plasma, debido a
las menores temperaturas alcanzadas en el proceso de proyeccidn vy, por
tanto, a la menor cuantia de fase amorfa presente en el recubrimiento. El
ataque en todos los casos estd muy repartido en todo el recubrimiento. La
cantidad de fase amorfa presente en la interfaz recubrimiento-sustrato no es

mayor que la presente entre capas sucesivas.

El caso C es, con diferencia, el mds atacado, lo cual concuerda con la mayor
cantidad de fase amorfa calculada por Rietveld. Entre los casos Ay B no hay
demasiadas diferencias, son prdcticamente iguales. Es visible por otra parte
que el caso D (con menor fase amorfa de acuerdo con el célculo de Rietveld)
es el menos atacado y presenta una interfaz recubrimiento-sustrato muy poco

atacada.

VII.7. Conclusiones

Ha quedado establecido la mejora que ha supuesto la sustitucion de la
proyeccion plasma por la proyeccién HVOF, con mucha menor degradacion de
las fases. Asimismo, y como consecuencia de ello, no se detectan fases nocivas
en el recubrimiento que puedan impedir la funcionalidad de las protesis —CaO-
ni grandes cantidades de fases amorfas. Han quedado definidos los cuatro
casos de estudio (la mejor distancia de cada uno de las cuatro condiciones de
proyeccion) que se consideraran en el resto de la tesis, y quedaran

caracterizados en los capitulos siguientes.
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Capitulo VIIIL.

Estudio de las propiedades
mecanicas de los recubrimientos

obtenidos mediante HVOF

VIII. 1. Introduccion

Tal y como se ha dicho en la parte introductoria, uno de los principales
problemas que tienen los recubrimientos de HAp empleados industrialmente
como recubrimientos de prétesis metalicas es la falta de propiedades
mecanicas [1]. Ya sea por la descohesién del recubrimiento y el sustrato [2],
como por la formacién de residuo sdlido que pueda comprometer la
funcionalidad de la prétesis [3], es importante considerar la evaluacion de
diferentes propiedades mecanicas, para asegurar que los recubrimientos

estudiados tienen un correcto comportamiento en todas ellas.

Los cuatro casos definidos en el capitulo previo se consideraran en la
evaluacion de las propiedades mecdanicas, comparandolos en los casos que se

considere necesario con recubrimientos de otras composiciones.

La primera propiedad en ser evaluada sera la adherencia por “bond strength
test” del recubrimiento, pre- y post-inmersion en solucion fisioldgica

simulada. A partir de ahi, y una vez establecida la mejora que suponen los
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recubrimientos estudiados, se procedera a caracterizarlos mecdnicamente
mediante otros ensayos considerados necesarios. Se ha hecho una evaluacion
de la adherencia por “scratch test”, ensayos de desgaste, calculos de
tenacidad a fractura por indentacion e interfaciales, y evaluacién de las

tensiones residuales.

La relacién entre los resultados de adherencia, tenacidad a fractura y scratch
test se ha descrito también en el articulo titulado “Mechanical performance
of bioceramic coatings obtained by high-velocity oxy-fuel spray for biomedical
purposes” H Melero, G Fargas, J Fernandez, JM Guilemany, en proceso de
publicacion en la revista “Surface and Coatings Technology” (afadido en el
anexo Anexo 2). En cuanto a los resultados de desgaste, también se pueden
ver en el Anexo 3, en el articulo titulado “Tribological characterization of
biocompatible HAp-TiO, coatings obtained by high velocity oxy-fuel spray”
HMelero, M Torrell, J Fernandez, JR Gomes, JM Guilemany, publicado en la

revista Wear.

VIII. 2. Bond strength de los recubrimientos

La adherencia, de entre todas las propiedades mecanicas, es la que presenta
mas problemas en dispositivos como los que nos ocupan [4]. De ahi que sea la
propiedad que primero se evalud; que se tomaran como referencia para
posteriores ensayos los casos que dieron los mejores valores; y que se haya

evaluado también tras inmersion en solucidn fisiolégica simulada.
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VIII.2.1. Valores de adherencia pre-inmersion

Tal y como se ha comentado en el capitulo VII, para el andlisis de fases se
escogio la distancia a la que se obtenia el mejor recubrimiento para cada
condicién de proyeccidn, pero esta eleccién fue verificada realizando ensayos
de adherencia mediante “bond strength test” a las tres distancias

consideradas. Los resultados muestran en la Tabla VIII.1.

Se consideraron distancias Optimas las que presentaban mejor
microestructura y mayores valores de adherencia, por lo cual se tomaron
éstas, no sélo para el andlisis de fases sino para el resto de ensayos de esta

tesis.

Distancias (mm) Caso A (MPa) Caso B (MPa) CasoC(MPa) Caso D (MPa)

200 46+ 8 57+9 36+2 64+8
220 54+8 469 46+ 1 48+5
240 45+9 46+ 8 52+9 51+10

Tabla VIil.1. Valores de adherencias para el rango de distancias considerado

Si se comparan estos resultados con los obtenidos en capitulos previos para
recubrimientos obtenidos por proyeccion plasma (entre 45 y 50 MPa), son del
mismo orden de magnitud o superiores a éstos. El andlisis de los resultados de
adherencia en la tabla permite identificar que, para el rango de temperatura
de llama menor (casos TO: A y B), se obtiene el éptimo de adherencia para

distancias mas cortas (especialmente en el caso B).

Para velocidades bajas (VO: casos A y C), parece que el mayor tiempo en la

llama ha permitido un mejor calentamiento, de manera que los mejores
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valores de adherencia se han obtenido para mayores distancias. En cambio,
para velocidades de llama elevadas, el mayor tiempo en la llama no parece
aportar una mejora en la adherencia; sin embargo, si parece que la elevada
velocidad a distancias cortas tiene una gran influencia, y permite una mejor
adherencia del recubrimiento. De hecho, de los cuatro casos, es el caso D, el
caso con mayor velocidad de haz (ya que es algo superior que en el caso B) el
gue permite obtener una mayor adherencia, lo que recalca la gran importancia
de la velocidad del haz frente a la temperatura, especialmente para

temperaturas de llama superiores.

Caso B: Cohesiva a
mayores resistencias

Caso C: Adhesiva Caso D: Cohesiva a
mayores resistencias

Figura VIII.1. Superficies de rotura

Las superficies de rotura se pueden ver en la figura VIII.1..

En los casos A y C, con menor cohesividad del recubrimiento por menor
velocidad del haz, la rotura es adhesiva, mientras que a mayor velocidad del
haz es cohesiva, por la mejor adhesidn del recubrimiento al sustrato, de hecho
los maximos de adherencia alcanzados corresponden a los casos con V1; es
decir, By D).

Asimismo, se puede ver que se obtienen mejores valores de adherencia para
las distancias a las que se obtenia mejor microestructura aunque las
diferencias no sean estadisticamente significativas en muchos casos.

Una vez definidas las distancias éptimas en cuanto a adherencias del

recubrimiento, se estudiaran Unicamente éstas para el resto de ensayos, y
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cada vez que se mencionen los casos A, B, C y D, cada uno de ellos

correspondera a su distancia éptima, lo cual deja la tabla VIII.2.

Caso A Caso B Caso C CasoD
Valor de
(220 mm) (200 mm) (240 mm) (200 mm)
adherencia (MPa)
54+8 57+9 52+9 64+8

Tabla VIII.2. Valores 6ptimos de adherencia por bond strength test

Los valores obtenidos para los cuatro éptimos son significativamente
superiores a otros referenciados: M. Gaona et al. [5] obtuvieron valores
promedio de 45 MPa para recubrimientos de HAp obtenidos por HVOF y de
40 MPa usando proyeccién plasma. Estos resultados indican el efecto positivo
de la adicion de titania, con mejores propiedades mecdnicas que la
hidroxiapatita y menores tensiones residuales [6,7], lo cual contribuye a
mejorar la adherencia del recubrimiento. Este efecto es particularmente
evidente en estudios como el realizado por Lima et al. [8], en los cuales se
obtienen valores de adherencia de alrededor de 70MPa en recubrimientos con
elevados porcentajes de titania (80-90%) obtenidos por HVOF.

La diferencia en la adherencia por bond strength test usando un 20 o un 40%
de titania en el polvo inicial es despreciable, y los maximos obtenidos son
similares, de acuerdo con los estudios realizados por Ferrer et al. [9]. Por esta
razén, la mezcla con un menor porcentaje de TiO, (20%) se considera
preferible, ya que presentara unas mejores propiedades biolégicas por la
mayor bioactividad de la HAp. Las regulaciones de la FDA [10] establecen una
adherencia minima de 51MPa para recubrimientos de fosfatos cdlcicos
empleados en aplicaciones ortopédicas y dentales, lo cual hace que los valores

obtenidos con el 20 o el 40% de titania sean suficientes para esta aplicacion.
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El caso D, con una microestructura mas densa, una menor proporcion de
defectos y una menor cantidad de fase amorfa presenta los mejores valores

de adherencia por bond strength test, como era de esperar.

VIII.2.2. Valores de adherencia tras inmersion

Se tomd como fluido fisiolégico simulado la solucién comercial Hanks por
cuestiones practicas y similitud de resultados.

Los resultados de adherencia después de distintos tiempos de inmersidn se
pueden ver en la Tabla VIII.3., para las distancias definidas como dptimas para

cada caso.

Adherencia (MPa) CasoA CasoB CasoC CasoD
Inmersion 1d 17+5 18+3 173 21+4
Inmersién 7d 16+3 18+4 151 19%5

Tabla VIil.3. Valores de adherencia post-inmersion en solucion Hanks

Se obtienen maximos tras 1 dia de inmersidén en torno a 20 MPa, y
practicamente idénticos tras 7 dias de inmersidn. Por otra parte, el caso para
el que se obtienen los mejores valores de adherencia post-inmersion es el caso
D, con menor cuantia de fase amorfa, lo cual corrobora el hecho de que el caso
D se revela como el que menos problemas de descohesidn presentara. La
ausencia de pérdida de adherencia entre 1y 7 dias indica que toda o la mayor
parte de la HAp amorfa, presente en la interfaz de unién sustrato-

recubrimiento, se ha disuelto.
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VIII.3. Tenacidad a fractura y scratch test.

Como un peligro de este tipo de recubrimientos es que se expandan grietas
de forma paralela a la interfaz sustrato-recubrimiento ya que esta direccidn es
mucho mas débil que la perpendicular por el proceso de deposicion de capas
[11], se ha considerado necesario evaluar la tenacidad a fractura tanto en
mitad del recubrimiento, en sentido paralelo a la interfaz, como en la propia
interfaz. Asimismo, los ensayos de scratch test complementardn esta
informacion.

Se tomaron tres tipos de muestras obtenidas en diferentes condiciones para
evaluar sus propiedades con medidas de tenacidad a fractura y ensayos de
scratch test y relacionarlas con los resultados del analisis de fases: las
muestras estudiadas en esta tesis (80%HAp-20%Ti0,), y dos mds a modo
comparativo, para evaluar la importancia del TiO; en la mezcla: de 100% HAp
y con una combinacion de 60%HApP-40%TiO,. Las condiciones de proyeccién

se pueden ver en la Tabla VIIl.4..
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80%HApP-20%TiO>
100%H 60%HAp-
Ap 40%TiO2
A B C D
02 (I/min) 278 253 | 240 | 278 | 265 253
Propileno (I/min) 81
Aire comprimido
. 203 203 | 264 | 203 | 264 203
(1/min)
Oxigeno/Propileno 3.96 3.65 | 3.65 | 3.96 | 3.96 3.65
Numero de capas 7 5 5
Distancias (mm) 240 200-220-240 200

Tabla VIIl.4. Condiciones de proyeccion de todos los casos

Asimismo, un resumen de los detalles microestructurales de puede ver en la

Tabla VIII.5., acompafiado por una imagen-resumen de la microestructura de

los diferentes casos estudiados (Figura VIII.2.).

Casos Espesor (um) Porosidad Presencia de grietas
estudiados (%)

HAp 11444 8-12% Detectable
A 11747 8-12% Superpuestas con porosidad
B 11048 5-8% Detectable
C 11749 5-8% Detectable
D 122+15 <5% Casi indetectable

60-40 11045 5-8% Superpuestas con descohesion
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Figura VIII.2. Seccidn transversal de los recubrimientos estudiados
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VIII.3.1. Tenacidad a fractura

Los calculos del médulo de Young (E) y la tenacidad a fractura (Ki) se
determinaron en direccién paralela a la interfaz sustrato-recubrimiento (la
direccion mas débil), dando una medida de las propiedades cohesivas del
recubrimiento. Los resultados se pueden observar en las Figuras VIII.3. y

VIIL4..

50
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Figura VIII.3. Mddulo de Young para los diferentes casos

La presencia de TiO, aumenté el mdédulo de Young (Figura VIIL3.) de las
muestras correspondientes, aunque su variacién entre las muestras 80-20 con
valores mas altos y las 60-40 no es trascendente. Otros autores [6] ya habian
detectado una mejora de las propiedades mecanicas con la mera adicidn de
TiO,, y una menor influencia de la cantidad afiadida. Se puede atribuir el
aumento de E con la presencia de TiO; a los cambios en las tensiones
residuales [6,7], ya que éste ultimo tiene un coeficiente de expansion térmica
menor que el de la hidroxiapatita, lo cual permite reducir las tensiones
residuales del recubrimiento durante la proyeccidn y posterior enfriamiento

del recubrimiento obtenido. Si se comparan los cuatro casos 80-20 entre ellos,
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se encuentra que, aunque las diferencias no sean significativas, se obtienen
mayores valores de E (alrededor de 40MPa) para el caso D, con la menor
cantidad de fase amorfa. Esto se puede relacionar con la mayor dureza y
resistencia mecdanica de la fase cristalina del recubrimiento, de ahi que se
obtengan menores valores de E para los casos con mayores cantidades de fase
amorfa, Ay C (entre 25y 32 MPa).

Con los resultados de K (Figura VIIl.4.) ocurre lo mismo que para E y los
valores de adherencia: es notable la presencia de TiO,, pero no lo es el cambio
de un 20% a un 40% de TiO: se puede observar un aumento del K con la
presencia de TiO;, lo que se atribuye al aumento de energia necesario para
extender una grieta cuando hay una segunda fase presente [12], ya que debe
atravesar un mayor numero de interfaces para propagarse, pero el hecho de
gue esta mejora no sea lineal con la cantidad de TiO; en la mezcla es un indicio
de la influencia de otros factores como grietas, poros, etc. en esta propiedad
(asi como en el médulo de Young y el valor de adherencia, donde también se

producia este fenémeno).

2.5 X
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Figura VIIl.4. Valores de tenacidad a fractura (Kic) para los diferentes casos
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Si se comparan los cuatro casos 80-20, se obtienen valores mayores de K. para
el caso D (casi 2 MPa.m/?), con una menor cantidad de fase amorfa; y valores
menores para los casos A y C (por debajo de 1,5 MPa.m%?), con mayores
cantidades de fase amorfa. Esto se contradice con la creencia (presente en
bibliografia [13]) de que la fase amorfa mejoraria los valores de K, pero se ha
atribuido esta discrepancia al hecho de que los casos con mayor fase amorfa
son también los de mayor velocidad de haz y por tanto mayor compactacion,
lo cual provocaria que la propagacién de la grieta se dificultara por la menor
porosidad y la mayor compactacién de interfaces particula-particula. Por
tanto, de acuerdo con los valores superiores obtenidos para los casos con
menor cantidad de fase amorfa pero mayor compactacién, ésta ultima tendria
una mayor influencia en el calor de K. de estos recubrimientos.

Se pueden identificar en la Figura VIII.5. varios mecanismos de refuerzo tipicos

de matrices ceramicas.

Vak

2.@88a

zZaklU XS.a@8a8

Figure VIII.5. Crack propagation
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Un ejemplo es la defleccion de las grietas (Figura VIII.5.d) [14]. Cuando una
grieta que se esta propagando encuentra una interfaz con una particula de
TiO,, Unicamente tiene dos posibilidades: cruzar la particula, que requiere un
aporte de energia, o deflectar su trayectoria. Esta es la razén de que muchas
grietas rodeen las particulas de TiO,. También es notable la presencia de
microgrietas en la estructura [15], un efecto tipico en los recubrimientos
obtenidos por proyeccién térmica, debido al rapido enfriamiento y a la
diferencia entre el coeficiente de expansién térmica del recubrimiento y el
sustrato. Estas microgrietas pueden absorber parte de la energia de
propagacion de las grietas (Figuras VIII.5.a y b), pero de cualquier modo, como
en el proceso de proyeccion térmica la formacidn, distribucién y orientacién
de grietas no es un proceso controlado, no se puede asegurar que el papel de
estas microgrietas sea positivo.

Algunos autores [16,17] apuntan a un posible mecanismo de endurecimiento
por transformacion con las fases derivadas de la HAp. Especificamente, se ha
dicho que, en presencia de tensiones derivadas de la propagacién de grietas,
la HAp transforma a fase TCP, con mayores volumenes especificos, y por tanto
se requeriria una mayor energia para su propagaciéon. Este efecto podria
también influir en la trayectoria de la grieta, aunque ensayos de micro-Raman
deberian realizarse para clarificar si efectivamente se produce este fenémeno

en este caso o no.

VIII.3.2. Tenacidad a la fractura interfacial

En el test IIF se observé en primer lugar que la interfaz recubrimiento-sustrato
se podia considerar tenaz, ya que solo el 30-40% de las indentaciones hechas

con el maximo angulo que podia causar grietas llegaban realmente a la
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interfaz y causaban una cierta descohesién entre el recubrimiento y el sustrato

(Figuras VIIl.6.a y b).

®2,.880

Figura VIII.6. Propagacion de grietas en la interfaz

Como consecuencia de la baja cantidad de grietas que llegaban a la interfaz,
en lugar de graficar la longitud de la descohesién Iq vs. el angulo de incidencia,
que es el procedimiento estandar, sélo se listd el angulo maximo que podia

causar descohesion (Tabla VIII.6.).

100-0 A | B | c D 60-40
=70-802 =702 =602 =45-502
Tabla VIII.6. Angulo mdximo que causa una cierta descohesion en la interfaz

Como se explica en el método experimental, los casos que requieren dngulos
de incidencia inferiores (es decir, grietas mas paralelas a la interfaz, de mas

facil propagacidon hasta ella) para inducir la pérdida de adherencia en la
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interfaz corresponden a los casos con una mayor tenacidad a fractura de sus
interfaces. Los angulos medidos (Tabla VIII.6.) son consistentes con los
resultados de K. calculados previamente. El recubrimiento de HAp muestra el
angulo mayor (=80°), lo cual esta légicamente relacionado con el valor mas
bajo de K, encontrado previamente; en cambio, el dangulo menor obtenido
para la muestra de 60-40 (=50°) estd relacionado con el aumento de la
presencia de TiOx.

Esta mayor cantidad de particulas de TiO; reduce el porcentaje de grietas que
causan la pérdida de adherencia, debido a la pérdida de energia de
propagacion antes de que las grietas alcancen el sustrato, y aumenta el angulo
de descohesidon. Las muestras 80-20 presentan un comportamiento
intermedio. No se encontraron diferencias significativas en los resultados de
tenacidad interfacial para A, B y C, con angulos similares; y sélo D presentaba
valores diferentes, con dngulos ligeramente menores y una consiguiente
mayor tenacidad a fractura de la interfaz. Como se argumenté para los valores
Kic, el hecho de que el caso D presente la mayor tenacidad a fractura interfacial
teniendo el menor contenido de fase amorfa se atribuye a la gran influencia
de la compacidad del recubrimiento (debido a la mayor velocidad de las
particulas del caso D, la mayor de los cuatro casos).

Se mantiene la relacidn entre los valores de K. y de tenacidad a la fractura
interfacial para casi todos los casos (100, 80-20 y 60-40), principalmente
debido a que la fase amorfa en estos recubrimientos no se encuentra sélo en
la interfaz, sino muy distribuida en el recubrimiento [18]: si la fase amorfa se
concentrara en la interfaz, el efecto sobre la tenacidad a la fractura interfacial
seria posiblemente muy importante. Sin embargo, es evidente que las
indentaciones cerca del sustrato producen menos dafio en la zona circundante
que las realizadas en otras zonas de los recubrimientos, lo cual es un signo de

una tenacidad a fractura mds elevada. La conclusidn es que, aunque la relacion
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entre las muestras se mantiene con respecto a la K. calculada, hay una
compacidad mayor cerca del sustrato que puede causar una tenacidad a la

fractura mas elevada.

VIII.3.3. Scratch test

El promedio de las cargas criticas y sus desviaciones estandar obtenidos en

ensayos de rayado (scratch test) se dan en la Figura VIII.7..
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Figura VIII.7. Cargas criticas para las condiciones estudiadas

No se encontraron diferencias significativas entre las muestras A, B y D
(alrededor de 110 N), que mostraron las mayores cargas criticas. Sélo la
muestra con mayor cantidad de fase amorfa, C, presentaba un valor menor de
carga critica (en torno a los 90N). Esto podria explicarse por el hecho de que
la fase amorfa tiene propiedades mecadnicas muy bajas, lo que podria hacer
mas facil alcanzar el sustrato con una carga menor. Un material mas maleable
puede ser facilmente arrastrado por el indentador. Las muestras de 100%HAp

presentaron una carga critica extremadamente baja: las menores durezas y
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propiedades mecanicas de la HAp (asi como la mayor cantidad de fase amorfa
de acuerdo con bibliografia) pueden facilitar el arrastre del material con una
carga menor. La ausencia de particulas de TiO, y, como consecuencia, de las
interfaces material-material en la estructura permitid que el indentador
alcanzara el sustrato mas facilmente. Sin embargo, en el caso 60-40, la carga
critica fue menor que en las muestras de la A ala D (80-20). El aumento de una
segunda fase en la matriz de HAp, que deberia impedir la propagacién de
grietas y el avance del indentador, conduciendo a una necesidad de mayores
cargas, se compensa por el hecho de que la fase de TiO, es mas dura y
quebradiza. Esto hace que la propagacidon de las grietas y el avance del
indentador sea mds fécil en las zonas de TiO,, y explica que la carga critica sea
menor que en la mezcla de 80-20. Esta disminucidn de las propiedades
mecdanicas con un mayor porcentaje de TiO, también fue observada por Khor
et al. [6], que la atribuyd a la formacién de nuevos compuestos que no se
observaron en este trabajo.

Todas las condiciones mostraron la formacidn de grietas que empezaron a
bajas cargas (4-10 N) y se desarrollaron hasta la descohesion del

recubrimiento y el sustrato, como se puede observar en la Figura VIII.8..
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Figura VIII.8. Camino causado por el ensayo de rayado

VIII.3.4. Tensiones residuales

Como es bien sabido que la tenacidad a fractura estd muy relacionada con las

tensiones residuales [19], se considerd la posibilidad de evaluarlas.

Se intentd hacer mediante DRX, y se obtuvieron resultados en los que se
observaban diferencias entre los distintos casos. Estos resultados se presentan
a continuacion, en la Tabla VIII.7., donde se indican las tensiones residuales en
las direccion principal de 90° o paralela a la pasada de proyeccién. Aunque se
consideraron cuatro direcciones, sélo se ha incluido esta direccion porque es
la que se consideré en los calculos de tenacidad a la fractura. No se han
indicado las tensiones de cizalla porque estadisticamente eran equivalentes a

cero.
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®=90° | Tensiones residuales (MPa)
Caso A -63,844,3
Caso B -51,4+4,9
Caso C -64,045,9
Caso D -35,5+4,9

Tabla VIII.7. Resultados de tensiones residuales a @=90°

La primera observacién que se puede realizar es que existen diferencias entre
los distintos casos, que indican que el caso D seria el que presenta menor
tensién residual, siendo ésta de compresidon, lo cual estd posiblemente
relacionado con la menor degradacion térmica que se produce en este caso.
También en el resto de casos los valores de tensiones residuales que se
obtienen son de compresidn. Asimismo se puede ver que el caso C es el que
presenta mayores tensiones residuales por la razén contraria (mayor
degradacion térmica), aunque el valor obtenido es equivalente al presentado

por el caso A, el segundo con mayor degradacién térmica.

A pesar de estas diferencias observadas, los resultados se valoraron con
relatividad por varias razones. Una de ellas es |la poca linealidad del conjunto
de puntos resultante del acercamiento asintdtico al angulo analizado,
especialmente marcada en algunos casos, que hacen de la medida resultante
de esta aproximacién un valor poco preciso, y son un claro indicio de que las
limitaciones de la técnica para medirlos [20]. La falta de linealidad indica la
gran influencia de otros factores como los gradientes de tensiones interior-
exterior o la rugosidad de la superficie, que no se han tenido en cuenta en la
medida [20], asi como la posible superposicion del pico estudiado con otros.
Otra razén importante es el hecho de que la medida apenas penetra unas

pocas micras hacia el interior del recubrimiento [21], y las tensiones residuales
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gue nos preocupan se sitlan preferentemente en el centro o en la zona de la
interfaz de los recubrimientos [22]. De hecho, se espera que las tensiones
residuales en el interior sean de traccién [23]. Los valores de tensién a
compresion obtenidos para los cuatro casos pueden considerarse una
indicacion de la tendencia que seguiran los valores de tension a traccién cerca
de la interfaz. Se puede esperar que la distribucidn de tensiones a un lado y
otro de la fibra neutra del recubrimiento sea simétrica, y por tanto que el caso
C, con mayor degradacidn térmica y mayores tensiones a compresién en la
superficie del recubrimiento, sea el que mayores tensiones a traccion presenta
en la interfaz recubrimiento-sustrato, lo cual concuerda perfectamente con lo
esperado y con las peores propiedades mecanicas obtenidas para este caso. Y

lo mismo ocurriria con los otros casos.

Se considerd la posibilidad de desbastar el recubrimiento hasta llegar a las
capas interiores, pero se desechd esta idea tanto por la posibilidad de, a pesar
en emplear un pulido suave y de la presencia en literatura de articulos que
emplean esta técnica para evaluar tensiones residuales en el interior de
recubrimientos, inducir nuevas tensiones que enmascararan las reales (segun
lo encontrado por Kruszynski y Wojcik [24]), asi como por el hecho de que la
redistribucion de las tensiones al eliminar una parte del recubrimiento falseara

los resultados.

VIIl.4. Desgaste de los recubrimientos

Una propiedad poco estudiada para recubrimientos de estas caracteristicas es
el desgaste. Hay multitud de articulos centrados en el desgaste en juntas
ortopédicas [25,26], pero casi ninguno centrado en el desgaste desde el

momento de la implantacion hasta la completa estabilizacién de éste. Asi
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pues, se ha decidido enfocar esta seccion como una primera evaluacién de
cual de los cuatro casos 80-20 estudiados presentaria las mejores propiedades

a desgaste.

Los tests de deslizamiento muestran un régimen de friccion en estado

estacionario a los 15 min del inicio de la prueba (Figura VI11.9.).
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Figure VIII.9. Valores del coeficiente de friccion

Existen muy pocos estudios enfocados en el comportamiento a desgaste de
los recubrimientos de hidroxiapatita, y la mayoria de ellos se concentran en el
comportamiento a “fretting” [27,28], los recubrimientos articulares [29] o los
recubrimientos simulando esmalte [30]. Sélo se encontrd un articulo que
reportara el comportamiento a desgaste de recubrimientos de hidroxiapatita
en el momento de la implantacién [31], y éste hacia hincapié en la influencia
de la rugosidad en su comportamiento. En el presente estudio, no se
encontraron diferencias significativas entre los valores de rugosidad

superficial de las cuatro condiciones estudiadas (Ra = 3-4 micras), y dado que
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el coeficiente de friccion se estabilizé después tras unos minutos de ensayo,
se considerd mas util estudiar las diferencias entre los valores medios del
coeficiente de friccién en el régimen estacionario, ya que estos supondrian
unos resultados mas significativos para la caracterizacion de la respuesta a
friccidn de los recubrimientos. La tendencia general del coeficiente de friccidn
es una disminucién al aumentar la carga normal. Esto es especialmente
pronunciado entre 5 Ny 10 N, posiblemente debido a la elevada influencia, en
estas cargas bajas, de la rugosidad inicial de la superficie del recubrimiento.
Ademas, la disminucion progresiva en el coeficiente de friccidon puede estar
afectada por el aumento de la temperatura con la carga [32,33], que podria
facilitar el deslizamiento y disminuir la friccion. Entre 10N y 15N, la
disminucién no es significativa, y se puede concluir que una vez que se supera
una carga critica, la rugosidad inicial de la superficie y el aumento de la
temperatura de la interfaz no tienen ninguna influencia significativa, y el

coeficiente medio de friccidon en estado estacionario se mantiene constante.

Cuando se analizaron las diferencias entre condiciones, los casos B y D
presentaban los coeficientes de friccién mas elevados, mientras que C tenia el
coeficiente de friccion mas bajo y A un valor intermedio. Como las diferencias
entre los valores de rugosidad superficial de las diferentes muestras no eran
significativos, y las muestras ya no presentaban esta rugosidad inicial tras el
ensayo, los resultados se interpretaron como una consecuencia de la
microestructuray la composicién de cada caso. By especialmente D presentan
la microestructura mas compacta y los valores de dureza mas altos, lo que
podria haber interferido con el deslizamiento de la bola en la superficie. En
contraste, A presenta la peor microestructura de las cuatro. La presencia de
grietas y poros da una dureza general inferior, y, como consecuencia, una
menor resistencia al deslizamiento de la bola. C presenta una microestructura

similar a la de B, pero su valor de dureza es menor, lo que podria explicar su
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comportamiento intermedio. Ademas, segun los célculos de Rietveld, D y B
presentan los porcentajes mas bajos de fase amorfa, mientras que Cy A
presentan los mayores. Esto podria estar relacionado con los valores de
dureza vy los coeficientes de friccidn, por el hecho de que la fase cristalina, que
es mecanicamente mas resistente que la fase amorfa, dota al sistema con
mayor resistencia al desgaste, y tiene una interaccion mas fuerte con la bola
de alimina, una disipacién de energia mas elevada debido a la friccién y, como
consecuencia, un coeficiente de friccion mas alto. De hecho, la literatura
corrobora la afirmacién de que las zonas cristalinas son las principales
contribuyentes a las fuerzas de insercién y la abrasién resultante, mientras
que las dreas mas blandas son facilmente arrancadas durante la abrasién [31].
Por consiguiente, la condicidon C, con un mayor porcentaje de fase amorfa,
presenta una menor resistencia al deslizamiento de la bola y un menor
coeficiente de friccidn, mientras que en contraste, las condiciones mas
cristalinas, B y D, muestran coeficientes de friccion superiores. Como se ha
mencionado mas arriba, A tiene una cantidad intermedia de fase amorfa y un
coeficiente de friccién intermedio.

De acuerdo con la literatura [34], un coeficiente de friccién mas alto puede
facilitar la fijacion del implante una vez situado en su ubicacién, a la vez que
proporcionar la estabilidad necesaria para el crecimiento dseo, por lo que se
puede concluir que, en este sentido, los coeficientes de friccion mas altos
serian preferibles. Sin embargo, la respuesta a la friccion estudiada
corresponde a los valores de coeficientes de friccion dinamica, y se
necesitarian otros estudios para determinar los coeficientes de friccidn
estatica, indicativos de la fijacion en condiciones estaticas, con el fin de

corroborar el comportamiento descrito en este trabajo.
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La Figura VIII.10. muestra los resultados del coeficiente de desgaste para cada

condicién y carga.
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Figura VIII.10. Coeficiente de desgaste para cada condicion y carga

Se observa un aumento de volumen de desgaste con la carga -una de las leyes
basicas de desgaste, ya que una mayor carga normal implica mds tension de
contacto y un aumento de la pérdida de volumen [35]. Un analisis de las
diferencias entre las condiciones muestra que para las tres cargas normales,
se obtiene el mayor volumen de desgaste para el caso C, seguido por el caso
A, mientras que los volimenes mas bajos se obtienen para los casos D y B.
Relacionando este comportamiento con la microestructura y las fases
presentes en los recubrimientos, es posible concluir que la condicién con el
mas alto porcentaje de fase amorfa, una microestructura intermedia y una
menor dureza consecuente (caso C) presenta el volumen de desgaste mas
elevado, mientras que los menores volimenes de desgaste se obtienen con
las condiciones de mayor compactaciéon, menor porosidad y presencia de
grietas, menor cantidad de fase amorfa y mayor dureza (D y B). Esto se puede

explicar utilizando el mismo argumento dado para los coeficientes de friccién:
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los defectos en el recubrimiento (poros y grietas) facilitan la pérdida de
recubrimiento con el deslizamiento de la bola de ensayo, mientras que la fase
amorfa tiene menor resistencia mecdnica y se desgasta facilmente como
resultado de la interaccidn con la bola de aliumina. Por tanto, los casos con
poros, grietas y/o una cantidad importante de fase amorfa (A, C) tienen una
dureza inferior, y se pierde un volumen mayor con el deslizamiento de la bola,
incluso con un menor coeficiente de friccion. Por el contrario, los casos con
una microestructura mas compacta y homogénea, sin tantos poros o grietas,
y/o una menor cantidad de fase amorfa (D, B), presentan valores de dureza
mas altos, y un ratio de desgaste inferior, pero un coeficiente de friccién mas
elevado.

Para fines biomédicos es importante evitar dafios en el recubrimiento durante
la implantacién, con el fin de mantener la funcionalidad [36]. Por tanto, un
volumen de desgaste inferior es preferible, ya que esto asegurard una mejor
condicidn del recubrimiento. El hecho de que los volumenes de desgaste mas
bajos se obtengan para las condiciones que presentan coeficientes de fricciéon
mas elevados indica que estas condiciones podrian ser las mejores para esta
aplicacién.

Es de esperar que los principales mecanismos de desgaste cambien con la
presion de contacto, lo cual es coherente con el aumento en el coeficiente de
desgaste observado en la Figura VIII.10.. De acuerdo con la literatura, esto es
de hecho lo que se produce con frecuencia [35], corroborando la idea de que
"el desgaste se acelera con la carga”, pero siempre acompanado de un
aumento en la accién de los mecanismos de desgaste existentes y la
intervencién de otros nuevos. El andlisis por SEM de las superficies permite el

estudio de estos mecanismos (Figura VIII.11.).
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Figura VIII.11. Micrografias SEM del camino de desgaste a 5, 10 y 15N. Detalles de

las zonas de microgrietas y delaminacidon para cada carga.

La primera observacion es que la superficie de contacto de la bola no muestra
signos de desgaste, y no se encontraron residuos de alimina en los extremos

de la pista, donde se hubieran acumulado de haberse desgastado la bola. Las

130



Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

diferencias identificadas a través de la observacion de las cuatro superficies
no son significativas, pero las diferencias entre las cargas si son mas
pronunciadas.

Para todas las cargas, la pista tiende a presentar zonas delaminadas, y la
incidencia de estas zonas es mas frecuente a mayores cargas. Otros estudios
también han corroborado la aparicion de delaminaciéon en hidroxiapatitas
sometidas a desgaste, debido a un proceso de fractura a pequefia escala que
se produce con frecuencia durante el desgaste abrasivo de los materiales
fragiles policristalinos [37,38]. Sin embargo, a cargas mas bajas, aparecen
zonas con grietas (derivadas del comportamiento a fatiga) y no hay evidencia
de delaminacién. Este comportamiento era esperado en términos generales,
debido a que una carga mas alta implica mas energia para inducir la aparicién
de otros mecanismos de desgaste, tales como abrasién a tres cuerpos -con
restos de revestimiento, por ejemplo- que provoca delaminacidn, aparte de la
fatiga y agrietamiento de la superficie que se produce a cargas mas bajas. El
aumento del coeficiente de desgaste también puede ser explicado por las
micrografias de la Figura VIII.11., ya que las cargas mas altas promueven la
delaminacion frente a las grietas de fatiga. Otras referencias [37], sin embargo,
encuentran que ambas zonas (grietas y delaminacién) son, de hecho, una capa
de transferencia de residuo del recubrimiento, con diferentes estructuras para
cargas elevadas y bajas.

Como puede verse en la Figura VIII.11., el dafio causado en el camino de
desgaste por cargas mas elevadas induce un aumento de la rugosidad de la
superficie, lo que podria conducir a un aumento en el coeficiente de friccion.
Sin embargo, de acuerdo con los resultados anteriores, se ha demostrado que
ése no es el caso. Esto puede ser debido a diferentes causas: en primer lugar,
las diferencias entre las cargas son notables pero no exageradas, ya que ambos

mecanismos de desgaste aparecen en todas las condiciones; en segundo lugar,
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la influencia de la carga puede ser eclipsada por la influencia de un aumento
de la temperatura, como se ha mencionado en la seccidn sobre el coeficiente
de friccidon. Una posible accién de “rellenado de huecos” por el residuo del
recubrimiento puede ser propuesto como explicacidn alternativa, ya que de
acuerdo a los articulos sobre materiales similares, una capa de transferencia
compuesta de particulas de desgaste compactadas se produce [37]. Otra
posibilidad es que la solucién Hanks tenga influencia en ello [31]. Es posible
gue la presencia de esta solucion ablande algunas areas del recubrimiento,
disuelva material y facilite la delaminacion y la pérdida de volumen sin un
aumento en el coeficiente de friccién. Este proceso de disolucién, llamado
wash-out, provocaria una pérdida de 7% del peso total de un recubrimiento
cristalino al 65% después de una hora de inmersién [31]. Las imagenes SEM
no muestran evidencia de este proceso de disolucién, pero esto podria ser
considerado légico dado que el desgaste en la disolucién es un proceso

continuo.

VIII.5. Conclusiones

Tras el amplio andlisis de las propiedades mecanicas de estos recubrimientos,
se ha podido llegar a una serie de conclusiones importantes. Tanto la adicion
de TiO; como la sustitucién de la proyeccién plasma por proyeccién térmica
de alta velocidad suponen una mejora en las propiedades mecdnicas de los
recubrimientos obtenidos. Concretando ensayo por ensayo, se puede decir
que la presencia de TiO, mejora tanto la adherencia como la tenacidad a
fractura de los recubrimientos, con una menor influencia de la cantidad
presente. Sin embargo, en los ensayos de rayado, si se ha detectado que la
cantidad de TiO; es importante: existe un compromiso entre la adicion de una

segunda fase a la matriz de HAp, que dificulta la propagacién de grietas, y el
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hecho de que esta segunda fase es fragil y facilita la propagacién de grietas
dentro de las zonas de TiO,. Un 20% incrementa la carga critica en este ensayo,
pero un 40% resulta excesivo y disminuye este valor. Por otra parte, de los
cuatro casos 80-20, es el caso D, con mayor compactaciéon y menor cantidad
de fase amorfa, el que mejores resultados presenta en los tres ensayos. En
cuanto a los ensayos de desgaste, éstos revelan un mecanismo de desgaste en
algunas zonas del camino (presencia de grietas), pero también se detecta un
mecanismo de abrasién que se intensifica a cargas elevadas. Los resultados
muestran un elevado coeficiente de friccién y un menor volumen perdido para
las condiciones con menos imperfecciones y menor cantidad de fases amorfas,

que las hacen preferibles (D y B).

Por tanto, y como resumen, se puede decir que la combinacién 80-20 da
mejores propiedades mecanicas que las alternativas 100% HAp y 60-40; y que
de los cuatro casos estudiados, uno de ellos, el caso D, se revela como el que
mejor funcionalidad mecdnica tiene y, por tanto, el que se comportara mejor

mecanicamente una vez implantado en el cuerpo.
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Capitulo IX.

Comportamiento a corrosién

IX.1. Introduccion

Una de las propiedades mas importantes a analizar en recubrimientos que van
a trabajar en condiciones fisiolégicas es el comportamiento a corrosion. La
destruccién del recubrimiento, y su consecuente pérdida de funcionalidad; la
formacidn de especies dafiinas para el organismo; o la migracidon de iones
metalicos hacia los tejidos son algunas de las razones que hacen esencial el

estudio de esta propiedad [1 - 5].

El capitulo se estructurara en dos partes: en la primera se detallardn todos los
ensayos de corrosion realizados; en la segunda, se detallard la consecucidn de
un dispositivo adecuado para la realizacién de ensayos en condiciones

fisioldgicas, necesario para algunos de los ensayos.

Los resultados de los ensayos también se pueden ver en el Anexo 4, en el
articulo titulado “Corrosion resistance evaluation of HVOF-sprayed bioceramic
coatings under simulated physiological conditions” H Melero, RT Sakai, PH
Suegama, C Vignatti, AV Benedetti, ] Fernandez, JM Guilemany, enviado a la

revista Journal of Applied Electrochemistry.
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IX.2. Ensayos de corrosion

Esta parte se ha planteado como una comparacidn entre el recubrimiento que
dio las mejores propiedades mecdnicas (el caso D), un recubrimiento
optimizado previamente con una composicién del 100% de HAp (se pueden
ver las condiciones de proyeccidn en la Tabla VIII.4., y el sustrato granallado
de TiAlV, realizando tanto ensayos de corrosidn convencionales como ensayos

de impedancia.

IX.2.1. Ensayos convencionales

Los primeros ensayos realizados fueron los convencionales, empezando por

los potenciales de circuito abierto, seguidos de estudios de polarizacién.

Aunqgue la mayoria de los estudios de la bibliografia emplean Unicamente
periodos cortos de circuito abierto antes de iniciar las mediciones
electroquimicas, se ha considerado mds apropiado en este caso esperar
durante 24 horas, ya que los materiales estudiados no mostraron una
estabilizacion de la interfaz electrodo/solucién para tiempos mas cortos de
inmersién. Las curvas de potenciales de circuito abierto vs. tiempo de la
aleacién Ti-6Al-4V con y sin recubrimiento (de 100%HAp y 80-20) en contacto

con la solucion de Hanks con y sin BSA se muestran en la Figura IX.1..
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Figura IX.1. Medidas de potencial de circuito abierto adquiridas durante las primeras

24h de inmersion para las diferentes muestras con y sin BSA.

El primer comentario que se puede hacer sobre las curvas obtenidas es que
todas las muestras presentan algunas oscilaciones de potencial que
normalmente se asocian a la formacidn de picaduras o a la presencia de una
pelicula porosa. De acuerdo con la literatura [6], los recubrimientos de HAp de
elevados espesores muestran amplias variaciones de potencial, que, de hecho,
también se pueden observar en la Figura IX.1., lo cual se atribuye a la
existencia de un “camino” de difusidn en el interior del recubrimiento debido
ala porosidad interconectada [7]. Por otra parte, el elevado nimero de puntos
registrados, 1 punto/s, hizo que se detectaran fendmenos que ocurren en
tiempos muy cortos (lo cual probablemente esté relacionado con la
interaccion del electrolito con el sustrato, produciendo activacion-

repasivacion en la parte inferior de los poros).

El TiAIV sin recubrir presenta el valor mas positivo de E.c cuando el BSA estd

ausente: esto se puede atribuir a la formacién de una capa de dxido entre el

141



Hortensia Melero Correas

proceso de granallado y la medicién de OCP. La deposiciéon de los
recubrimientos sobre el sustrato de Ti-6Al-4V cambidé el Eoc a valores mas
activos en el siguiente orden: TiAlV sin recubrir > 80-20 > HA. Seria esperable
que la HAp, un material inerte, al ser aplicada en la superficie del sustrato,
moviera el Eoc a valores mas nobles, como se observa en muchos estudios
[8,9,10-12,6,13,14]. Dos fendmenos se pueden proponer para explicar esta
contradiccién. El primero de ellos es la disolucidn de la fase amorfa que se
produce en estos recubrimientos durante las primeras 24h [15,16], y la
segunda es una consecuencia de la anterior, la porosidad del recubrimiento,
mayor conforme pasa el tiempo de ensayo. Al aparecer esta porosidad, el
electrolito puede alcanzar el substrato a través del recubrimiento, formando
una celda local [17] que induce la posterior corrosidon. Este mecanismo se
explica en numerosas referencias [18]: se forman protones por una reaccion
de corrosion del sustrato (por ejemplo Ti) con el agua en la parte inferior del
poro; el pH disminuye localmente debido al hecho de que H* estd
practicamente atrapado en la interfaz debido a la dificultad para salir de esa
zona, y en una segunda etapa el protén disuelve la HAp cerca de la interfaz

sustrato/HAp.

Las muestras 80-20 y TiAlV sin recubrir presentaron valores mas negativos de
Eoc con Hanks + BSA que sélo con Hanks. Como el BSA se adsorbe en la
superficie del recubrimiento, es probable que se produzca algun tipo de
interaccion, y teniendo en cuenta esto, es posible que el potencial de la
interfaz electrodo/solucién disminuya. Aunque la literatura encuentra que el
BSA mueve el Eoc a valores mas negativos debido a un efecto quelante de la
proteina para los recubrimientos de HAp [19], en este estudio los
recubrimientos de HAp mostraron un potencial mas noble en presencia de
BSA, que puede estar asociado a una inestabilidad del recubrimiento debido a

la disolucién de la fase amorfa descrita anteriormente (menor para el caso 80-
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20 que el caso 100%HAp), ya que los valores de Eoc y Ecorr estan vinculados a

la estabilidad termodinamica de la interfaz recubrimiento/solucion [10].

Las curvas de polarizacidn ciclica se realizaron en solucién de Hanks con y sin

BSA a 5mV.s! (Fig. IX.2.) desde 0,2V/Eoc hasta 2,0V, y luego hasta -1V/Eoc.

E /(V vs. AglAgCI[KCI 3 mollL)

log (i / A cm-2)

—— TIiAIV +BSA
—HA + BSA
—— 80-20 +BSA

E/ (V vs. AgAgCI/KCI 3 mol/L)
1

log (i/A em™)

Figura IX.2. Curvas de polarizacion ciclica para los tres casos estudiados, a) sin BSA y

b) con BSA
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En primer lugar se analizé el tramo de curva directo (aumento de potencial).
Los valores de Ecorr son de alrededor -0,50+0,05V para todas las muestras,
excepto para el Ti-6Al-4V sin recubrir en ausencia de BSA, y presentan la
misma tendencia observada en el circuito abierto, aunque los valores sufren
un cierto desplazamiento debido a la elevada velocidad de ensayo [20]. Las
tres superficies analizadas no presentaron ninguna diferencia sustancial en la
densidad de corriente de corrosién, con y sin BSA. La muestra 80-20 era la
Unica que mostraba una clara region pasiva desde alrededor de -0,4V a OV
tanto en presencia como en ausencia de BSA, lo que indica la influencia
benéfica de la adicion de TiO, a la HAp, como ya fue observado por Lee et al.
[11]. La muestra de HAp mostré un ligero aumento de la densidad de corriente
para potenciales mas positivos que Ecorr, sin presentar zona pasiva, lo que
sugiere una cierta disolucién. En presencia de BSA, la densidad de corriente
es, para todos los casos, mayor que en su ausencia, lo que indica que el BSA
facilita el ataque al recubrimiento y/o sustrato debido a su comentada
capacidad quelante [21]. En el caso del TiAIV con BSA, se observaron picos
caracteristicos de la oxidacidn del Tiy la corriente pasiva es la mas elevada de
las medidas para las muestras estudiadas. La superficie del TiAlV sin recubrir
sin BSA exhibié un alto potencial de corrosién, lo que sugiere una cierta
pasivacion, pero la corriente anddica aumenté de manera continua desde
alrededor de 0 hasta 0,8V, probablemente por causa del éxido natural y
deficiente formado en la superficie rugosa y activada. Segun algunos autores
[9], curvas de polarizacién potenciodindmica de muestras similares a los tres
tipos de muestra estudiados mostraron que las recubiertas presentaron
mayor Ecorr y menor icorr que la muestra sin recubrir, lo que corrobora los
resultados en este estudio. La presencia de poros puede ser una ventaja para
la osteointegracion, pero puede representar un problema para luchar contra

la corrosion.
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A continuacion se considerd el tramo inverso de las curvas. Estos no mostraron
ruptura (breakdown), y si una histéresis positiva, lo que significa que no se
habia formado pitting en la superficie del electrodo, lo cual concuerda con
referencias varias [8,6] que estudian recubrimientos de HAp. La rama anddica
para estas muestras de HAp de las referencias es similar a las mostradas en la
Figura 1X.2. y de nuevo la muestra 80-20 era la Unica que presentaba una
region pasiva en el rango de bajo potencial, cuando todas las demas
mostraron un aumento continuo de la densidad de corriente, con cierta
tendencia a pasivar a alrededor de 1V, con menor pendiente en la curva E-log
i. Tras este tramo, la direccion de las curvas se invirtié, y el nuevo tramo
mostré un perfil E-log i muy diferente, siendo la respuesta casi caracteristica
de cada curva. Todas ellas mostraron tanto en presencia como en ausencia de
BSA caracteristicas de repasivacion, i .e., al mismo potencial la corriente era
menor en el tramo de vuelta que en de ida: el potencial de repasivacién (Erep)
era siempre superior al de corrosién, pero la presencia de BSA resulté en la
aparicion de mads de un potencial de repasivacién, a excepcion de la muestra
80-20 en presencia de BSA, que sélo mostraba un valor de Erep. En ausencia
de BSA no se observd ninguna diferencia significativa en la icorr estimada:
1,3.10° A.cm™ para el TiAlV sin recubriry la HAp, y 0,8.10° A.cm™ para el caso
80-20; mientras que para la Erep los valores eran +0,49V para el TiAlV sin
recubrir, -0,20V para la HAp y +0,15V para el caso 80-20, indicando de nuevo

que la presencia de TiO, mejora el desempefio del recubrimiento.

En presencia de BSA los valores estimados de icorr y los valores de Erep eran
respectivamente de 1.10° A.cm™ y 0,56 V para el TiAlV sin recubrir; 0,5.10°
A.cm?vy 0,62 V para la HAp; y 1.10® A.cm™? y 0,48 V para el caso 80-20. Sin
embargo, en presencia de BSA, el recubrimiento de HAp mostrd dos valores
mas de Erep a bajos potenciales (+0,25 y -0,27 V), y el TiAlV uno mas a -0,32

V, lo que hace dificil establecer una clasificacién entre los recubrimientos en
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presencia de BSA sobre la base de estos parametros. Estas curvas también
muestran las siguientes caracteristicas importantes: (a) el TiAlV sin recubrir
muestra dos picos de corriente anddicos a 0,8 Vy alrededor de 1,7 V, seguidos
por un aumento en la corriente hasta llegar a 2,4 mA.cm? a 2,0 V. No se
observan picos de corriente en el tramo inverso, y la corriente disminuye
rapidamente a cero. Un comportamiento similar se observé para la muestra
80-20, con un menor pico de corriente anédico a 0,8 Vy un “codo” a 1,6 V, asi
como una densidad de corriente en 2,0 V de 2,7 mA.cm?; (b) la HAp no
presenta picos de corriente anddicos, pero si un aumento de la corriente a
potenciales mas altos que 1,4 V, alcanzando 1,08 mA.cm?2a 2,0 V. En el tramo
inverso sélo se observa una disminucidon exponencial de la corriente. En base
a estos comentarios la muestra con HAp parece ser la mejor en ausencia de
BSA. En general, la presencia de BSA practicamente no cambia el perfil I-E del
sustrato, pero anticipa y ensancha los dos picos de corriente anddica de 0,7 y
1,3 V. En el tramo inverso la corriente disminuye exponencialmente hasta
alrededor de cero, y pequefios picos catddicos aparecen desde 0,2 a-0,2 V. La
muestra de 80-20 presenta el mismo perfil I-E que se observd en ausencia de
BSA. Por otro lado, la presencia de BSA en la solucidon de Hanks aumenta la
densidad de corriente anddica a 2,0 V hasta valores similares a los obtenidos
para el TiAlV sin recubrir y el caso 80-20 en su ausencia, y éstos presentan un
pico pequefio y ancho de corriente en sentido anddico alrededor de 0,7 V. El

caso mas afectado por la presencia de BSA es el recubrimiento de HAp.

IX.2.2. Ensayos de impedancia

Tras los ensayos convencionales, se realizaron los ensayos de impedancia para
los mismos casos, con y sin BSA. Las Figuras 1X.3., 4. y 5. muestran los
diagramas experimentales y ajustados de EIS para el TiAlV sin recubrir, la HAp

y el caso 80-20, respectivamente, con solucién Hanks. Los circuitos
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equivalentes empleados son discutidos por separado después de la

presentacion de los diagramas de EIS experimentales.
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148



Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

=
_N;Eﬁ“
o )
_C,Ei
Fo
T T T T T T ‘=|l'
) [=] ['y] [=] ) [=]
I~ o =+ [32] —
aaibanim-
w
cogadd ©
o] = °
O
L < N
N
Lo T
=
0 o>
—C)_o
-
T T T T T T ‘r
[f=] u -+ ™ o w
(o 5/Zl) Bo
= =
(=] (=]
L B ] ™ wgfﬁg ™
OoooO OO0
O] = LAY -8 )]
L2
(3]
£
s @
tu © &
—
lo
N
=]
s 3 5 5 o s 3 5 5 o
[ —  Bew ™ - T Bewl
LUz LB Z-
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El TIAIV (Fig. 1X.3.a) no muestra cambios significativos en su bucle capacitivo o
en su moédulo de impedancia. En el diagrama de angulo de fase (Fig. 1X.3.c),
presenta constantes de tiempo superpuestas en la regién de media a baja
frecuencia (MF/LF), indicando procesos interfaciales acelerados. Se puede
observar que el sistema muestra un comportamiento capacitivo en una regién
relativamente amplia de frecuencias, lo cual es tipico de los sistemas pasivos.
Para tiempos de inmersiéon mas largos, se ve que la respuesta de impedancia
evoluciona hacia un sistema mas activo. Las graficas del plano complejo de la
muestra de HAp (Fig. IX.4.a) muestran un crecimiento gradual del bucle
capacitivo que puede estar relacionado con el desarrollo de éxido en la parte
inferior de los poros del recubrimiento. Esto puede verse claramente en los
diagramas de Bode (Fig. IX.4.c) en los que en el primero y segundo periodo la
HAp muestra dos constantes de tiempo diferentes: una relacionada con las
propiedades dieléctricas del revestimiento en el dominio de HF, y otro en |la
region LF, relacionado con los procesos interfaciales en la superficie del
sustrato metalico. A medida que trascurre el tiempo, el dngulo de fase de esta
constante de tiempo a LF aumenta hasta que alcanza valores similares a la
respuesta del TiAIV sin recubrir. Al igual que el TiAlV, la muestra 80-20 no
presentd cambios sustanciales en su bucle capacitivo (Fig. IX.5.a). También
presentd una respuesta similar a la muestra de HAp, con dos constantes de
tiempo (Fig. I1X.5.c), pero su constante de tiempo LF presentd valores mas altos
desde la primera inmersidn, lo cual podria estar relacionado con la presencia

de TiO; en su formulacion.

Las figuras IX.6. a 8. muestran los diagramas experimentales y ajustados de EIS
para el TiAlV sin recubrir, el caso 100%HAp y el caso 80-20, respectivamente,

en solucién de Hanks con una concentracién de 4,2 g.L't de BSA.
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Figura IX.6. (a) Plano complejo, (b) mddulo de impedancia de Bode y (c) angulo de

fase vs. frecuencia para el TiAlV con BSA.
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Figura IX.7. (a) Plano complejo, (b) mddulo de impedancia de Bode y (c) dngulo de

fase vs. frecuencia para el recubrimiento de HAp con BSA.
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La grafica del angulo de fase para el sustrato sin recubrir presentdé constantes
de tiempo superpuestas (Fig. IX.6.c), lo cual apunta a un proceso interfacial
acelerado, comportamiento similar al que ocurria sélo con solucién Hanks. Sin
embargo, se presentd una disminucion del bucle capacitivo y el médulo de
impedancia (Fig. IX.6.a y b), también después de 14 dias de inmersion. El
recubrimiento de hidroxiapatita muestra al menos 2 constantes de tiempo,
una relacionada con la respuesta del recubrimiento (MF) y otra relacionada
con el proceso interfacial en la superficie de metal (LF). Después de 3 dias de
inmersién  evolucionaron hacia constantes de tiempo solapadas,
asemejandose a la respuesta del sustrato. Entonces, tras 14 dias, el angulo de
fase HF decrece y otra constante de tiempo aparece en MF, indicando que algo
podria estar cubriendo el drea expuesta. El aumento gradual de la resistencia
de la solucién presentado en la figura IX.7.b puede estar relacionado con
cambios en las fuerzas idnicas [12]. Las Figuras IX.7.b y 8.b, ¢ mostraron al
menos 2 constantes de tiempo, una en la region MF/HF, relacionada con el
recubrimiento, y otra en LF, correspondiente a la respuesta de la interfaz

electrodo/solucion.

Para analizar con mads detalle la respuesta EIS, el modelo de circuitos eléctricos
equivalentes fue utilizado para el tratamiento de los datos experimentales. La
Figura 1X.9. muestra los diferentes circuitos eléctricos equivalentes (EEC) que
se utilizan para ajustar los datos de impedancia electroquimica obtenidos para
el TiAIV sin recubrir y las muestras 100% y 80-20 vs. el tiempo de inmersién en

solucién de Hanks con y sin BSA.
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Rs C,/CPE, R, Rs C,/CPE, Ry
i
| C,/CPE4 I R, C4/CPE,
9 b

Rs C,/CPE, Ry

Ry C,/CPE, | I C3/CPEy |

Figura IX.9. EECs usados para ajustar los datos de impedancia electroquimica

obtenidos para los tres casos analizados con y sin BSA.

El EEC se escoge de acuerdo con el siguiente modelo fisico: el sustrato, en
ausencia de BSA, esta cubierto por una compacta pelicula de dxido de Ti, Al y
V (representado en el EEC por el sub-circuito que contiene los elementos C; 0
CPE; para tiempos mas cortos de inmersion, y C;, CPE>//R; para tiempos de
inmersién mas largos), y la reaccion de transferencia de carga se produce en
la interfaz metal/pelicula de 6xido que esta representada por el sub-circuito
CPE3//Rs. Para tiempos de inmersion mas largos, se pueden formar poros
dentro de la capa de 6xido metalico, y la reaccidn de transferencia de carga se
puede también desarrollar en la parte inferior de estos poros. Rs; es la
resistencia de transferencia de carga asociada con el proceso redox. El
elemento CPE; se asocia con la capacitancia de la doble capa eléctrica. En
presencia de BSA, la proteina se adsorbe sobre la pelicula de éxido y modifica
la distribucién de carga en la superficie del dxido. Para los casos con
hidroxiapatita o hidroxiapatita+TiO,, un nuevo sub-circuito C;, CPE;//R; se
afiadié para dar cuenta de la presencia del revestimiento, que es poroso y se
disuelve parcial o completamente a diferentes velocidades en funcién de la
presencia de TiO; en el recubrimiento y/o de BSA en la solucién de Hanks. En

los circuitos, a veces un elemento de fase constante (CPE) se ha sustituido por
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la capacitancia (C) al aumentar el tiempo de inmersién, o bien, en un principio,
una C ha ajustado los datos; esta es la razon por la que ambos elementos se
indiquen en los EEC y las tablas. Cuando el exponente (CPE-P o n) aparece en
las tablas significa que se usé un elemento de fase constante. El elemento de
fase constante representa la desviacidon del comportamiento capacitivo real.
El CPE esta constituido por la admitancia CPE-T y el exponente CPE-P o n. Un
valor CPE-P de 1 corresponde a la respuesta de un condensador ideal, C; un
valor CPE-P de 0,5 sugiere una respuesta de difusion o una respuesta de
material poroso (a alta frecuencia), y valores de P de 0,5<CPE-P<1 se asocian
con una distribucidn de corriente heterogénea en la superficie del electrodo

[22].

El EEC de las Figuras IX.9.a y 9.b se utiliza para ajustar los datos obtenidos para

el sustrato en ausencia y en presencia de BSA.

El EEC de la Figura 9b ajusto los datos obtenidos para tiempos de inmersién
mas largos, que se acortaron en presencia de BSA. R corresponde a la
resistencia de la solucién. Ambos EECs se refieren a dos constantes de tiempo
que pueden estar representadas por dos sub-circuitos en serie relacionados
con la respuesta de los dxidos metalicos y la reaccion de transferencia de carga
en la interfaz electrodo/solucién, principalmente en la interfaz o6xido
metalico/metal. El sustrato presenta una pelicula de éxido muy compacta, y
en ausencia de BSA y para tiempos de inmersién cortos se observa un
comportamiento altamente capacitivo, lo que sugiere que la corriente pasa a
través del condensador. Por lo tanto, en este caso, el primer sub-circuito esta
dado por un C; asociado a la capacitancia de los 6xidos de Ti, Al, V. Para
tiempos de inmersidn largos, 30 dias en ausencia de BSA, el condensador C;
cambia a un elemento de fase constante CPE,, y R2 debe ser incluida en el sub-
circuito. Esto significa que la capa de dxido se esta degradando. El segundo

sub-circuito Rs//CPE; se asocid a la reaccion de transferencia de carga que
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ocurre en la parte inferior de los poros y/o defectos de la pelicula de dxido.

Los parametros de los EEC para el TiAlV sin recubrir en ausencia y en presencia

de BSA estan en la Tabla IX.1..
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Tabla IX.1. Pardmetros EEC obtenidos para el TiAlV sin BSA (*CPE-T/S.cm™s™ and

C/F.cm?)
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En la ausencia de BSA, el valor de C, es casi constante, en torno a 4.10*cm.F?
(Tabla IX.1.). Los CPEs-T y CPEs-P son casi constantes con el tiempo de

inmersién, con valores de 1,4.10* S.cm?2s™y 0,80, respectivamente.

En presencia de BSA, los datos de impedancia también se ajustaron utilizando
dos constantes de tiempo en serie. La capa de éxido, que fue ajustada por un
elemento C; en la ausencia de BSA, se ajusté en este caso mediante un
elemento de fase constante (CPE;) con un valor de CPE,-T casi constante, en
torno a 2.10* S.cm%™, y uno de CPE,-P de alrededor de 0,80 hasta 6 dias
después de la inmersién (Tabla IX.1.). Para tiempos de inmersiéon=12 dias, los
sub-circuitos CPE; o C cambian a Ry//CPE,, en el cual el significado de los
elementos es el mismo descrito anteriormente para 30 dias de inmersion. Los
valores de R, mostraron cierta oscilacién, probablemente debido a la
adsorcion/desorcion de BSA en la superficie del electrodo. El BSA actia como
un agente complejante catidnico y facilita la formacién de defectos en la
pelicula de 6xido, ademds de causar una distribucion de carga heterogénea en
la superficie del electrodo [23]. La segunda constante de tiempo se describe
por el R3//Cs en el que R; representa la resistencia de transferencia de carga
debido a la actividad electroquimica en la parte inferior de los poros (pinholes)
presentes en la pelicula de 6xido y/o la actividad en la interfaz éxido
metalico/metal. C; representa la capacitancia de la doble capa eléctrica. La
resistencia de transferencia de carga disminuyd y la capacitancia aumento con
el tiempo de inmersién (Tabla IX.1.), lo que sugiere un aumento de la zona
atacada, que puede ser debido a la degradacién de la capa de éxido y la

oxidacion de la superficie metalica.

En el caso de los recubrimientos de HAp en ausencia de BSA, un nuevo
elemento de fase constante aparecié en la regién de HF, y se ajusté mediante
la adicidn de un sub- circuito R1//CPE; al EEC empleado para ajustar los datos

obtenidos para el TiAlV sin recubrir. En este nuevo circuito (Fig. 1X.9.c), R:
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representa la resistencia de la capa de HAp y la resistencia de la solucion
dentro de los poros de esta capa, y el CPE;-T esta relacionado con la
capacitancia de la capa de HAp, y el CPE;-P es el exponente. Este EEC explica
los datos experimentales de impedancia hasta 12 dias de inmersion. Los
valores de CPE;-P sugieren un proceso de difusion a través de la capa de HAp
para los dos primeros dias de inmersidn, y una distribucion de carga
heterogénea para tiempos de inmersidn mas largos. A los 18 dias de inmersidn
el EEC evoluciona al de la Figura 1X.9.d, en el cual se afiadié la resistencia R,
que es similar al observado para el sustrato a los 30 dias de inmersién, lo que
sugiere que la resistencia a la capa de 6xido metalico disminuye y la corriente
puede pasar también a través de la pelicula de éxido. A los 24 y 30 dias de
inmersién, los datos de EIS fueron ajustados con el mismo EEC que se empled
para el TiAlV sin recubrir en ausencia de BSA (Fig. 1X.9.b), lo que sugiere que la
capa de HAp se ha disuelto o no muestra ninguna influencia en la respuesta
de impedancia. La presencia de una fase amorfa de la HAp facilitaria esta
disolucidn. El sistema bajo esta condicién se asemeja al comportamiento del
sustrato. Los datos obtenidos usando estos diferentes EECs estan en la Tabla

IX.2..
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Para tiempos de inmersidon cortos se obtuvieron valores pequefios de R,
probablemente debido a la presencia de fase amorfa y a la consecuente
porosidad. El valor de esta resistencia se incrementé entre los 4 y 6 dias de
inmersion, posiblemente debido a la disolucién/precipitacion de la HAp que
causaria cierto bloqueo de los poros. En dia 12 de inmersidn, la resistencia
disminuyd de nuevo, probablemente debido a la intensa disolucion del
recubrimiento que predomina sobre su precipitacién en el interior de los
poros. Los datos de EIS obtenidos en el dia 18 de inmersién se ajustaron
incluyendo la resistencia R; (Fig. 1X.9.d), lo que sugiere que el 6xido metadlico
también se estd degradando y el recubrimiento de HAp ha perdido
practicamente su influencia. A partir del dia 24 de inmersion, se utilizé el
mismo EEC utilizado para ajustar los datos del TiAlV sin recubrir (Fig. 1X.9.b)
para ajustar los datos experimentales de la HAp, indicando que no habia ya

influencia del recubrimiento.

Para el revestimiento de HAp en presencia de BSA, el comportamiento se ha
descrito con dos EECs (Figs. 1X.9.c y 9.b), con los elementos teniendo el mismo
significado descrito anteriormente, y los parametros dados en la Tabla IX.2.. El
sub-circuito Ri//CPE; era innecesario para ajustar los datos experimentales
después de 12 dias de inmersion, y los datos de EIS fueron ajustados con el
EEC empleado para el TiAIV sin recubrir a largos tiempos de inmersién. Este
comportamiento sélo se observé después de 24 dias de inmersidon en ausencia
de BSA. Por lo tanto, la presencia de BSA acelera la degradacién de la capa de
HAp debido a su interaccion con el propio material. Estos resultados indican
claramente que la HAp no tiene ya influencia en la respuesta electroquimica
después de 12 dias en contacto con la solucidn de Hanks conteniendo BSA. Los
valores de CPE;-P sugieren un proceso de difusion a través de la capa de HAp
del primer al sexto dia de inmersidn, y la pérdida de influencia del

recubrimiento después de 12 dias de inmersion. El 6xido metadlico se simuld
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con una capacitancia C;, como en ausencia de BSA en solucidn, y sélo para
tiempos de inmersién 212 dias, cuando no se detecté mds influencia del
revestimiento, se incluyd el elemento Ry, y la respuesta de EIS fue similar a la
del TiAIV sin recubrir. Para todos los tiempos de inmersidn el sub-circuito
Rs/CPE3 ajustaba los datos experimentales. Los valores de Rs; fueron de
alrededor de 10* Q.cm?y se incrementaron en un orden de magnitud a largos
tiempos de inmersion, lo que sugiere un aumento del drea atacada del
sustrato. Los valores de CPEs-P indican una superficie muy heterogénea y en
algunos tiempos de inmersién sugieren alguna contribucidon de difusidn,

cuando los valores CPE-P son cercanos a 0,5.

Para la muestra 80-20 en ausencia y en presencia de BSA, los EECs de las
Figuras 1X.9.c, 9.d y 9.b fueron utilizados para ajustar los datos experimentales
a medida que el tiempo de inmersion aumentaba. El significado de los
elementos del EEC era el descrito anteriormente. En ausencia de BSA, el EEC
de la Figura IX.9.c describe los datos hasta los 6 dias de inmersion en ausencia
y hasta los 12 dias en presencia de BSA, respectivamente. El EEC de la Figura
1X.9.d se utilizé para tiempos de inmersién de 12 a 24 dias en ausencia, y hasta
el dia 18 en presencia de BSA, respectivamente. Para tiempos mds largos de
inmersién el EEC de la Figura 1X.9.b se utilizd para ajustar los datos
experimentales, el mismo EEC empleado para describir en TiAlV sin recubrir.

Los parametros de los circuitos se encuentran en la Tabla IX.3..
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En ausencia de BSA, el sub-circuito R1//CPE; ajusté bien la constante de tiempo
en la region de alta frecuencia, con un valor de R; casi constante alrededor de
40 Q.cm?, y un CPE;-T alrededor de 9,1.10* S.cm™s™ excepto para el primer
dia de inmersion, tras el cual era de 4,6.10* S.cm™s™. Un CPE;-P fijado en 0,5
se utilizé y denota una difusion del electrolito a través de la capa de HAp-TiO,.
De 12 a 24 dias de inmersidn el valor Ry disminuyd, probablemente debido a
la disoluciéon del recubrimiento, y tras 30 de inmersiéon desaparecid la
influencia de recubrimiento. El comportamiento del dxido metadlico, durante
los primeros 6 dias de inmersion, se describid por el elemento de fase
constante CPE,-T, que era casi constante, con un valor alrededor de 7,4.10°
S.cm2s™ con un valor de CPE,-P alrededor de 0,85, tipico de una superficie con
una distribucién de carga heterogénea. Una resistencia R, se afiadid al EEC en
la Figura IX.9.c para describir la respuesta de impedancia de 12 a 24 dias de
inmersién (Fig. 1X.9.d) y su valor se incrementd, lo que sugiere alguna
precipitacion en el interior de los poros de la capa de 6xido metalico. En el dia
30, la contribucidn del recubrimiento desaparecié y el sub-circuito simple
usado para el TiAIV sin recubrir (Fig. 1X.9.b) ajustd bien los datos
experimentales. El valor de R; aumento ligeramente con el tiempo, y esto fue
acompafiado por un cierto aumento en la capacitancia del sistema y un ligero
aumento en los valores de CPEs-P. Este comportamiento es dificil de explicar,
pero indica que la presencia del TiO; modificé la respuesta de impedancia de

la muestra de HAp.

La presencia de BSA en solucién de Hank sugiere cierta difusion a través del
recubrimiento de HAp-TiO, durante los primeros 2 dias de inmersidn, y a
continuacién, predomind un comportamiento de superficie heterogénea. La
resistencia Ry del recubrimiento era pequefia y aumentd ligeramente en los
primeros 3 dias, aumenté de manera significativa durante los siguientes 3 dias,
y a continuacién disminuyd entre los dias 12 y 18, tras lo cual su influencia

desaparecid, sugiriendo la disolucidn del recubrimiento. La capa de dxido
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metdlico fue descrita por un condensador con valores alternos de
capacitancia, y para tiempos de inmersion 218 dias una combinacién en
paralelo de CPE; y R; se utilizd para ajustar los datos experimentales, lo que
indica una degradacion de la capa de 6xido metalico. Los valores de Rz fueron
siempre menores a los obtenidos en ausencia de BSA, denotando que el BSA
también ataca el recubrimiento y el sustrato, como ya se habia observado para
el TiAlV sin recubrir. De acuerdo con estos resultados, los valores CPEs-T eran

mayores en presencia de BSA, sugiriendo un aumento de la zona atacada.

Teniendo en cuenta la evolucién de los EECs con el tiempo de inmersién se
puede observar que la adiciéon de TiO; al recubrimiento de HAp retrasa la
accion del BSA. Esto esta indicado por el hecho de que el EEC de la Figura IX.9.c
se utilizé para describir el comportamiento del recubrimiento de HAp-TiO;
hasta los 12 dias de inmersion, mientras que en ausencia de TiO; se aplicd

hasta los 6 dias de inmersion.

IX.3. Detalle y consecucion del dispositivo a

temperatura

Para los ensayos convencionales de corrosidn, realizados en las dependencias
del CPT de la Facultad de Quimica de la Universitat de Barcelona, se partia de
serias limitaciones por los equipos disponibles, que no incluyen dispositivos
termostatizados adecuados. En los ensayos de impedancia no se necesito,
puesto que se realizd en los laboratorios de corrosion de la Universidade
Estadual Paulista, que ya disponen de material necesario para realizar ensayos

a temperatura.
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Por todo ello, para conseguir un dispositivo a temperatura que permitiera
hacer ensayos en condiciones, se siguieron varios pasos. De cara comparar la
viabilidad de cada uno de estos casos, ésta se ilustra con una curva de
polarizacidn lineal E-l, que permite una rapida evaluacidn de la viabilidad del

dispositivo a partir del ruido obtenido.

Primer paso

Al realizar los ensayos previos a temperatura ambiente dentro de la caja de

Faraday correspondiente, se obtienen curvas como la de la Figura IX.10..

Patential (V)

—.—rte

0
00000002 0,0000001 0,000000 0,0000001

Figura IX.10. Curva de polarizacion lineal a t2 ambiente

No aparece ruido, y se trata del modelo de curva que se espera conseguir.
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Segundo paso

La primera idea fue fabricar una manta calefactora, y rodear la celda
electroquimica con papel de aluminio y con la propia manta, como se ve en la

Figura IX.11..

Figura IX.11. Dispositivo de calefaccion por manta

Este dispositivo permitia mantener la solucion de trabajo a 36°C; sin embargo,
las curvas de polarizacion lineal que se obtenian eran como la que aparece en

la Figura IX.12..
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Patentisl (V)

500003 0. 000002 0000001 0000000 00001 0000002

Figura IX.12. Curva de polarizacion lineal obtenida con manta calefactora

El ruido obtenido era tal que hacia totalmente imposible cualquier intento de

analisis e interpretacién de las curvas.

Tercer paso

Al obtener estas curvas, se pensé enseguida en alejar la bobina del aparato
calefactor de la caja de Faraday para eliminar parte del ruido que le pudiera

llegar, tras lo cual se pasd a obtener curvas como la de la Figura 1X.13..

En} —— cvrinis]

Figura IX.13. Curva de polarizacion lineal obtenida con manta calefactora, bobina

alejada
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La curva ha recuperado, en parte, su forma habitual. El ruido ha disminuido
pero todavia es demasiado elevado para obtener medidas validas. Sin
embargo, tras los primeros ensayos, alentadores, se pasé a obtener de nuevo

curvas como la de la Figura I1X.14..

0,18

Botential (V)

022 - 1 . | - ! . | .
000005 0000004 0,000002 0,000000 0000002 0000004
Aem2

Figura IX.14. Curva de polarizacion lineal obtenida con manta calefactora, bobina

alejada

Estas curvas eran similares a las primeras obtenidas con la manta calefactora,
y hacian imposible cualquier medida, asi que otro método era indispensable

para solucionar el problema.

Cuarto paso

Tras haber concluido que era la propia manta calefactora la responsable de la
totalidad del ruido generado en las medidas, y que no se podia reducir de
ninguna manera, se considerd imprescindible buscar otra manera de

mantener la celda a temperatura.
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Se optd por crear un circuito de agua caliente que rodeara la celda y la
mantuviera asi a temperatura. En la Figura IX.15. se puede ver el bafio que
mantenia el agua a una temperatura superior a la del ensayo real para
compensar la pérdida de calor al ambiente, la conduccién por la pared de
goma del tubo y por la pared de vidrio de la celda, la bomba peristaltica que
impulsaba el liquido hasta la celda, y la celda rodeada por el tubo y por

Parafilm.

Figura IX.15. Sistema de temperatura por circuito de agua caliente

Una vez implantado este sistema, se pasé a obtener curvas como la que

aparece en la Figura IX.16..
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—— cvTaver)

Potental (V)

. PN PRBDOESSS s 20 o

<0 .0000002 -0 0000001 0,0000000 0,0000001
A2

Figura IX.16. Curva de polarizacion lineal obtenida con circuito de agua caliente

Estas curvas si permitian finalmente la determinacién de parametros propios
de la corrosiodn, asi que este dispositivo fue el que se empled para realizar los
ensayos convencionales cuyos resultados se han detallado en el apartado

anterior.

IX.4. Conclusiones

Tras los diferentes ensayos de corrosion, se ha llegado a la conclusién de que,
contrariamente a la mayoria de la bibliografia, en este caso los recubrimientos
de HAp no garantizan una proteccion contra la corrosiéon del metal,
especialmente tras algunos dias en condiciones fisioldgicas. Frente a esto, el
recubrimiento con una cierta cantidad de TiO, mejora notablemente este
hecho, y permite que el tiempo a transcurrir hasta la corrosién del metal sea
muy superior al del recubrimiento de HAp. Por tanto, una vez mas, el
recubrimiento 80-20 se presenta como una mejor alternativa para

aplicaciones biomédicas.
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Capitulo X.

Viabilidad biolbgica en las

superficies

X.1. Introduccidon

Como la aplicaciéon de estos recubrimientos es la biomédica, una de las
consideraciones mas importantes en el desarrollo de la misma es la evaluacién
de sus propiedades bioldgicas, asi como de todas aquéllas que puedan tener

influencia en la bioactividad in vitro.

A la hora de estructurar el capitulo, se ha decidido considerar tanto las
tensiones superficiales como la superficie especifica, la evolucién de la capa
de apatita en superficie, la disolucién del recubrimiento, asi como los ensayos

in vitro con osteoblastos propiamente dichos.

En primer lugar se presentan los resultados de los cdlculos de superficie
especifica y los ensayos in vitro; en segundo lugar, el resto de ensayos
realizados que ayudan a la comprension de los resultados aportando

informacion adicional.

Los resultados in vitro y los calculos de superficie especifica se pueden ver
también en el Anexo 5, en el articulo titulado “In vitro performance of ceramic

coatings obtained by high velocity oxy-fuel spray” H Melero, N Garcia-Giralt, J
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Fernandez, A Diez-Pérez and JM Guilemany, y enviado a la revista Bio-medical

Materials and Engineering.

X.2. Ensayos realizados

X.2.1. Superficie especifica

Medida realizada

La superficie especifica, medida por microscopia confocal, se determind con
varios objetivos, ya que se notd que el valor cuantificado aumentaba con la
magnificacién utilizada. Esto era esperable, ya que un objetivo mayor permite
la medida de una rugosidad mayor, que no es detectable por un objetivo de

menos aumentos.

Se vio que los valores sufrian un gran incremento al pasar de un objetivo de
10 a uno de 20, mientras que en el paso del objetivo de 20 al de 50, el valor se

estabiliza, siendo por tanto este valor el que se grafico.
Valores obtenidos

La superficie especifica de los cuatro casos, representada en la Figura X.1., estd

correlacionada con la cantidad de fase amorfa de cada uno de ellos.
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Figura X.1. Superficie especifica de los cuatro casos estudiados

El caso C es el caso con la superficie especifica mas alta y B y D son los casos
con la superficie especifica mas baja. Este hecho no es casual, y existe una
cierta relacidn entre los dos fendmenos. El caso con el mayor porcentaje de
fase amorfa es el caso con la mayor temperatura de particula alcanzada, pero
con una de las mds bajas velocidades de particula. Esta podria ser la razén para
la obtencidn de un recubrimiento menos compacto pero mds fundido, y, como
consecuencia, de una topografia mas rugosa y una superficie especifica mas
elevada. Por el contrario, el caso D, con el menor porcentaje de fase amorfa,
es el que tiene la menor temperatura de particula alcanzada. En este caso, la
contraccion debida al enfriamiento es menor, y la velocidad de las particulas
es mayor, lo que crea recubrimientos mas compactados, sin una deformacién
resultante del enfriamiento. El efecto de la velocidad también se observa en

el caso B, con una superficie especifica similar a la de D.

La medida de la superficie especifica es también una buena manera de evaluar
—acompafiada de otras propiedades, por supuesto- la biocompatibilidad de un

material. De acuerdo con varias referencias [1], una superficie especifica
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mayor se asocia con una mayor actividad de las células en la superficie.
Diferentes argumentos apoyan este hecho. En primer lugar, la rugosidad es
siempre deseable, ya que la presencia de una cierta rugosidad permite un
mejor agarre de la célula a la superficie (aunque es bien sabido que la
rugosidad nanométrica es preferible a la micrométrica [2,3]); en segundo
lugar, una mayor superficie especifica asegura una mayor posibilidad de
proliferacién y una densidad celular mas elevada para la misma superficie
aparente; y por ultimo, cuanto mayor sea la relacion entre la superficie real y
la aparente, mayor serd el nimero de oquedades en las que el mecanismo de
precipitacion de los iones calcio y fédsforo que se encuentran en saturaciéon
puede ocurrir. Todas estas razones llevan a esperar que se obtenga un mejor
comportamiento de los osteoblastos para los casos con una superficie

especifica mayor.

X.2.2. Ensayos in vitro

Con el fin de evaluar la viabilidad y la proliferacién de los osteoblastos en los
diferentes recubrimientos estudiados, comparandolos con controles de
poliestireno, se han empleado tres metodologias complementarias: MTT,

live/death de fluorescencia y BrdU.

Los resultados de test del MTT, representados graficamente en la Figura X.2.,

indican que ninguno de los materiales estudiados es citotdxico.

180



Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

*
*
0.45
04 - ( } =3
9.35 0 Caso A
0.3 41 »
| T @ CasoB
c
c 0.25 B | \
2 @ CasoC
2 02 4
-g @ CasoD
0.15
| C+
0.1 1
0.05
0 J— 1 ! l
3d 7d 14d

Figura X.2. Resultados de MTT para los cuatro casos estudiados a 3, 7 y 14 dias de

cultivo

A los 3 dias, las diferencias entre las muestras no son estadisticamente
significativas. A 7 y 14 dias, la relacion entre los casos permanece constante.
El mejor valor de viabilidad se obtiene para el control positivo, aunque el caso
C es capaz de alcanzar tasas de viabilidad comparables. El peor resultado
aparece para la muestra D. Se han encontrado diferencias significativas entre
los dos casos extremos, Cy D, pero los otros dos casos, Ay B, muestran un
comportamiento intermedio. Estudios previos realizados por el Centro de
Proyeccion Térmica han demostrado también una buena viabilidad celular con
recubrimientos 100% de hidroxiapatita obtenidos por HVOF, comparables en
la mayoria de los casos a los controles de poliestireno (PS) [4]. Por tanto, y de
acuerdo con lo obtenido en el caso C, la presencia de un 20% de 6xido de
titanio inhibe sélo ligeramente la viabilidad en las superficies de los
recubrimientos. Otros grupos también han estudiado la viabilidad celular a
través de ensayos de MTT con combinaciones de HAp y 6xido de titanio.

Ramires et al. [5,6] han obtenido valores similares o ligeramente mas bajos
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gue los controles PS para diferentes combinaciones de TiO/HAp en Ti
depositadas por técnica sol-gel. Los estudios bioldgicos con éxido de titanio
tienden a emplear anatasa, por el supuesto mejor comportamiento celular
sobre ella [7]. Sin embargo, muchos otros estudios han demostrado que el
comportamiento bioldgico del rutilo es comparable al de la anatasa [8,9,10],
y, como el rutilo tiene mejores propiedades mecdnicas y mds estabilidad en
condiciones fisiolégicas que la anatasa [11], se ha elegido en este estudio, con

buenos resultados.

Tests de fluorescencia corroboran los resultados de MTT y permiten una
observacién de la distribucién de los osteoblastos sobre la superficie de

biomaterial, como puede verse en la Figura X.3..

Caso general

3d

14d

Figura X.3. Resultados de fluorescencia para el caso general (A,B,D) y para el caso C a

3, 7y 14 dias de cultivo.
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Para todos los casos, el nimero de células en la superficie aumenta
exponencialmente con el tiempo. La distribucién es homogénea en toda la
superficie, y la mortalidad de osteoblastos es extremadamente baja. Sin
embargo, como esta metodologia es cualitativa, las diferencias entre los casos
no son evidentes. Sélo el caso C muestra, a los 14 dias, una distribucién celular
tipica de confluencia, lo que indica una mayor adherencia y proliferacién para

este caso.

El aumento de la deteccidn de la viabilidad celular con el tiempo se explica por

la proliferacion de células, como se muestra en los resultados de BrdU (Figura

X.4.).
*
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Figura X.4. Resultados de BrdU para los cuatro casos estudiados a 3, 7'y 14 dias de

cultivo

Los materiales estudiados permiten una buena proliferacién con el tiempo,
que es, al menos para el caso C, muy similar a la del control positivo (lo mismo
ocurre para el caso de recubrimientos 100% de HAp [4]). A los 3 dias, las

diferencias entre los casos no son significativas, mientras que a los 7 y 14 dias

183



| Hortensia Melero Correas

aparecen diferencias significativas entre casi todos los casos. La relacién entre
los diferentes casos es muy similar a la relacidon obtenida para los resultados
de MTT. Este hecho es esperable, debido a que las dos medidas estan
relacionadas, una medida de la cantidad de células vivas en superficie con el

MTT, y el nUmero de células proliferando en ese momento con el BrdU.

Como se ha explicado en detalle con los resultados de superficie especifica, se
esperaria una relacién entre la superficie especifica y la viabilidad celular y
proliferacién sobre el recubrimiento, y de hecho, ocurre que hay una mayor
viabilidad y proliferacion celular para los casos con una superficie especifica

mas elevada, Cy A.

Con el fin de evaluar el estado de diferenciacion de los osteoblastos en las
superficies, se ha medido la actividad de la fosfatasa alcalina hasta 14 dias

post-cultivo (Figura X.5.).
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Figura X.5. Resultados de ALP para los cuatro casos estudiados a 3, 7'y 14 dias de

cultivo

A los tres dias, las diferencias entre los casos no son significativas, mientras

que a 7y, especialmente, a 14 dias de cultivo, los especimenes C, con una
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mayor cantidad de fase amorfa, muestran la mayor cantidad de ALP
detectada, seguidos por los especimenes A, los segundos con mayor cantidad
de fase amorfa. Es notorio y muy positivo que los casos C y A muestren una

produccién de fosfatasa alcalina superior a la de los controles positivos.

Las células sembradas son osteoblastos primarios en 32 subcultura como
maximo, asi que se espera que diferencien. Un material puede favorecer el
mantenimiento de la diferenciacién y la actividad con el tiempo, o, por el
contrario, promover la desdiferenciacién y una pérdida de actividad de los
osteoblastos, asi que se espera que para los materiales estudiados se observe
una mejora en la diferenciacidén osteoblastica, debida al contenido de calcio e
iones fosfato en los alrededores de los recubrimientos —que a su vez se debe
a la disolucién de los mismos- y a la consiguiente reprecipitacidon de una capa
de apatita en la superficie del recubrimiento. Concretamente, siguiendo este
razonamiento, los casos con una mayor cantidad de fase amorfa deberian
promover una mayor cantidad de ALP detectada. Como se puede observar a
partir de los resultados, se revela cierto que la disolucidn de la fase amorfa
tiene un efecto positivo sobre la diferenciacién celular (casos C y A). Incluso
los peores casos tienen resultados de diferenciaciéon celular similares o
ligeramente superiores a los controles positivos, por la mera presencia de
calcio y fosfato. Estudios previos con recubrimientos de hidroxiapatita por
proyeccion plasma mostraron una mayor produccion de ALP para
recubrimientos de HAp que para los controles de PS [4], lo cual también
corrobora la hipdtesis hecha anteriormente, aunque otros estudios con
recubrimientos de HAp-TiO; obtenidos por sol-gel muestran una produccion
similar o menor de ALP que los controles de PS [5,6], posiblemente debido a

la ausencia de fases amorfas.

Todos los resultados mostraron claramente que el caso C es el mejor para

promover el crecimiento de osteoblastos y la funcionalidad del implante. Por
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otro lado, el caso D dio los peores resultados celulares, debido, como se ha
explicado previamente, a su menor superficie especifica y porcentaje de fase

amorfa.

Por ultimo, la observacion por SEM (Figura X.6.) permite una vision al detalle
de la morfologia de los osteoblastos adheridos, aunque no se detectan

diferencias entre los cuatro casos.

| 300 um 60 |

Figura X.6. a) Vista general del recubrimiento A cubierto de osteoblastos, con

gldbulos de CaP alrededor (flechas blancas), b) Detalle de la superficie C, con las

filopodia extendiéndose sobre una capa de apatita

En todos ellos las células mantienen la forma osteoblastica, con las filopodia
extendiéndose sobre ellos (recubrimiento A en la Figura X.6.a y C en la Figura
X.6.b). Por otra parte, en ambas imagenes es posible observar la capa de
apatita formada en la superficie de los recubrimientos, asi como algunos
glébulos de Ca-P, indicativos del inicio de la mineralizacién surgida de la

diferenciacién celular.
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X.3. Otras consideraciones

X.3.1. Tensiones superficiales

En la literatura, hay diversas opiniones respecto al papel que desempefian las

tensiones superficiales en el comportamiento celular:

- Baja biocompatibilidad de superficies muy hidrofilicas o hidrofébicas

y mejores valores en el término medio [12]
- Mejor biocompatibilidad de los hidrofilicos [13,14]
- Mejor biocompatibilidad de los hidrofébicos [15]

- Tensiones superficiales del material per se indiferentes frente a las

propiedades del solvente [16]

Sea como fuere, queda claro que esta propiedad es objeto de gran

controversia y merecedora de mas estudio.

Para medirla, se ha escogido la técnica del dngulo de contacto, por ser una

técnica sencilla y apropiada a la geometria de los recubrimientos estudiados.

Sessile drop

La primera intencion fue emplear la técnica del “sessile drop”, que es el

método estandar para esta clase de medidas.

El resultado con los materiales empleados demostré que se trataba de
materiales extremadamente hidrofilicos, de manera que resultaba imposible
realizar medidas de angulo de contacto, ya que la gota se expandia
instantaneamente. En casos como éste se considera que el mojado es perfecto

[17].
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Captive bubble

En el caso de estos recubrimientos, también la técnica del “captive bubble”
dio problemas a la hora de calcular las tensiones superficiales, ya que
resultaba practicamente imposible conseguir que la burbuja quedara en
contacto con la superficie del material. Una imagen de la burbuja bajo la

superficie, tras alcanzar finalmente la superficie, se puede ver en la Figura X.7..

Figura X.7. Imagen de la burbuja bajo la superficie de material obtenida por captive

bubble

Aun asi, tras varios intentos se pudieron sacar unas medidas aproximadas de

los valores de angulo de contacto, que se detallan en la Figura X.8..

35,00
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Figura X.8. Valores de dngulo de contacto para los casos estudiados
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El hecho de que no se detecten diferencias entre los cuatro casos estudiados
puede ser debido a que efectivamente estas diferencias no existan. Pero el
hecho de que no se obtengan diferencias con el angulo de contacto obtenido
con el sustrato granallado de TiAlV, mucho mas hidrofébico que el
recubrimiento (se vio con el sessile drop), da fe de la poca sensibilidad de esta
técnica para superficies tan hidrofilicas como las de los recubrimientos

estudiados.

En general se emplean modelos de ecuaciones estandar para el cdlculo de
tensiones superficiales a partir del angulo de contacto, pero, de acuerdo con
los resultados obtenidos, no se ha hecho el cdlculo, ya que no se ha
considerado que el ensayo sea valido y aporte la informacidn necesaria. La
Unica conclusion valida de este apartado es que los cuatro casos estudiados,
con angulos de contacto por sessile drop de practicamente 0°, presentan un
mojado perfecto [17] y, por tanto, una energia interfacial sélido-liquido

extremadamente baja [18], y una tensién superficial muy elevada.

Los recubrimientos estudiados entrarian en la categoria de recubrimientos
extremadamente hidrofilicos, y, de acuerdo a los buenos resultados celulares
obtenidos, se ha considerado como valida la hipdtesis de que el empleo de
recubrimientos hidrofilicos favoreceria el comportamiento celular en
superficie. Esta hipdtesis concuerda con los estudios de muchos grupos de
investigacion de superficies que parten de la base de que tratamientos que
puedan aumentar la densidad de radicales —OH en superficie favoreceran la

precipitacion de apatita en superficie y el crecimiento de hueso [19,20,21].
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X.3.2. Evolucidn de la capa de apatita en superficie

Se ha estudiado, para los cuatro casos considerados en este capitulo, la
evolucidn de la capa de apatita en superficie al mantener los recubrimientos
en inmersion en solucién Hanks a 37°C, para varios tiempos, para evaluar si

alguno de los casos mostraba una mejor biocompatibilidad aparente.
Tras esos tiempos, las muestras se han secado, y observado por SEM.

Las micrografias resultantes se pueden observar a continuacion, en las Figuras

X.9.aX.13..

Figura X.9. Supefficie de los cuatro casos, 0 dias (pre-inmersion)

Las superficies tipicas en muestras recién proyectadas aparecen en los cuatro

casos estudiados, no detectandose diferencias importantes entre ellas.
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Figura X.10. Superficie de los cuatro casos, 1 dias de inmersion

Tras 1 dia de inmersion, se detectan pocas diferencias respecto a las muestras
as-sprayed. Simplemente se pueden detectar, en algunos puntos, precipitados
sub-micrométricos de apatita, nucleo de crecimiento de la posterior capa de

apatita que aparecera en superficie.
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Figura X.11. Superficie de los cuatro casos, 7 dias de inmersion

A 7 dias, la capa de apatita ya se ha formado por toda la superficie. La
microestructura inicial ha quedado totalmente o casi totalmente cubierta por

la apatita que ha precipitado en superficie.
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Figura X.12. Superficie de los cuatro casos, 14 dias de inmersion

A 14 dias, la capa de apatita en superficie no es tan homogénea y carente de
imperfecciones como a 7 dias. Vuelven a aparecer zonas poco recubiertas, y
las zonas recubiertas con apatita comienzan a presentar grietas en algunos
puntos. Segun Li et al. [22], estas grietas son propias de procesos de difusidn
entre el recubrimiento y el sustrato. Aparecen también pequefos glébulos de

CaP que corresponderian a una reprecipitacion posterior.
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Figura X.13. Superficie de los cuatro casos, 28 dias de inmersion

Aligual que a 14 dias, la precipitacion de apatita a los 28 dias de inmersion ha
dejado de ser uniforme en todo el recubrimiento, apareciendo muchas zonas
(mas que a 14 dias) no recubiertas por una capa de apatita. Asimismo, las
zonas recubiertas presentan una estructura cadtica, con grietas vy

heterogénea, propia de sucesivas reprecipitaciones y redisoluciones.

X.3.3. Estudio por ICP de la concentracion de calcio en
solucion

Para relacionar la variacion de la capa de apatita con el proceso de disolucion
del recubrimiento, se ha considerado interesante hacer un estudio de la

concentracién de Ca en solucién mediante espectroscopia de plasma ICP-OES,

haciendo los analisis a los mismos tiempos (Figura X.14.).
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Figura X.14. Variacion de la concentracion de calcio en solucion a varios tiempos

El grafico resultante muestra que a los diferentes tiempos hay aumentos y
disminuciones progresivas del calcio que se ha disuelto. Este hecho se puede
relacionar, asimismo, con la variacion de la morfologia de la capa de apatita
en superficie. Desde el inicio de lainmersidn y durante las primeras 24h (segun
lo deducido en el capitulo VIII) comienza un proceso de disoluciéon rapido del
recubrimiento, en particular de su fase amorfa, seguido de una reprecipitacion
en superficie como consecuencia de la supersaturacion de la solucidn. A partir
de este momento, comenzard un proceso mucho mas lento de disolucién del
resto del recubrimiento. Ademads, este proceso se superpondrd con otros dos:
las sucesivas disoluciones y reprecipitaciones parciales de la capa biomimética
de apatita en superficie, ambos procesos mucho mas rapidos que la disolucién
de la fase cristalina del recubrimiento, por la naturaleza amorfa de los
recubrimientos biomiméticos [23]. No es posible establecer una cronologia

exacta de lo que ocurre en cada recubrimiento, y la Unica conclusién posible
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al respecto es que siguen cinéticas de disolucion diferentes (reflejado también

en las micrografias superficiales).

X.4. Conclusiones

La conclusién mas importante de este capitulo es que los recubrimientos
estudiados presentan un buen comportamiento celular en superficie,
permitiendo la adhesién, proliferacion y diferenciacién celular. Sin embargo,
es el caso con mayor cantidad de fase amorfa, el caso C, el que mejor
comportamiento ha presentado, ya que permitia una mejor diferenciaciéon de
los osteoblastos, principalmente por la mayor cantidad de calcio en solucidn
que puede reprecipitar y ayudar en el proceso de generacién de nuevo hueso.
El que peor (sin ser malo) comportamiento bioldgico presenta, en cambio, es
el caso D, que es, con diferencia, el que tiene mejores propiedades mecdnicas,
por su baja cantidad de fase amorfa, que llevard a una menor cantidad de
iones calcio y fésforo disueltos en el medio inmediato al recubrimiento. Otros
ensayos, como los de inmersidon en condiciones fisioldgicas, han permitido
comprobar el hecho de que se producen diferentes procesos de redisoluciéon
y reprecipitacion del calcio y fésforo, que explican el buen comportamiento

celular obtenido con las muestras.
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Capitulo XI.

Propuesta de mejora de los

recubrimientos de HAp—TiO,

XI.1. Introduccion

En este punto de la tesis, se han podido analizar las ventajas e inconvenientes
de los recubrimientos empleados, asi como sus limitaciones. El punto mas
notorio es el hecho de que, de las cuatro condiciones estudiadas, sean las
condiciones con mejores propiedades mecdnicas las que tienen peor
comportamiento biolégico. Este es correcto, permite la adhesidn,
proliferacién y diferenciacion de los osteoblastos, pero en mucha menor
medida que los recubrimientos obtenidos con las condiciones de proyeccion

gue daban peores propiedades mecanicas.

Por ello, como parte fundamental de esta tesis se ha planteado la posibilidad
de buscar y estudiar propuestas de mejora de las propiedades bioldgicas de
los recubrimientos con mejores propiedades mecanicas. Es decir, buscar la
manera de mejorar el comportamiento celular en superficie sin afectar, o
afectando lo minimo posible, sus propiedades mecanicas ya optimizadas; o

bien afiadirle una funcionalidad bioldgica extra al recubrimiento.

Las posibilidades consideradas en la literatura para mejorar “a priori” (es decir,

antes o mientras se aplica el recubrimiento) la funcionalidad bioldgica de un
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recubrimiento obtenido mediante cualquier técnica son diversas, y pasan por

las siguientes opciones, entre otras:

- En proyeccidon térmica, emplear polvo de tamafio de particula
nanométrico, para obtener recubrimientos con una rugosidad
nanométrica ademas de micrométrica y mejorar asi la adhesién de los
elementos del medio celular [1]

- Realizar recubrimientos mediante otras técnicas que permitan la
obtencidon de rugosidades superficiales nanométricas [2,3]

- Obtener recubrimientos biomiméticos, de composicién y estructura
mas similares a la hidroxiapatita bioldgica [4]

- Incorporar iones con propiedades osteogénicas como el estroncio [5],
el silicio [6] o el fldor [7] a la estructura de la hidroxiapatita

- Fabricar recubrimientos compuestos, afadiendo otros compuestos
inorgdnicos: un biovidrio, con grandes propiedades osteogénicas [8];
nanotubos de carbono [9] o de TiO; [10], con la ventaja de una
estructura nanométrica; plata [11] o zinc [12] para dotar el
recubrimiento de propiedades bactericidas.

- Fabricar recubrimientos compuestos, afiadiendo otros compuestos
organicos como el coldgeno, con gran influencia sobre Ia
remodelacion dsea [13]; el quitosano, que favorece el
comportamiento de los osteoblastos [14]; o los bifosfonatos, que

estimulan la viabilidad celular [15].

Los tratamientos “a posteriori” (una vez realizado el recubrimiento) son
menos comunes, especialmente en el caso de recubrimientos de
hidroxiapatita. Si se utilizan, en cambio, para superficies metalicas, y en
recubrimientos de TiO,, aunque esto Ultimo es menos comun. En general son
tratamientos alcalinos que aumenten la densidad de radicales —OH en

superficie (que inducen la formacion de capa de apatita en superficie y
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permiten una mejor adsorcién de las proteinas de adhesion celular) [16]; o
bien tratamientos para enlazar proteinas osteogénicas como el colageno a
estos enlaces —OH [17], y obtener una mejora en la biocompatibilidad

multiplicada.

Asi, tras el analisis de la bibliografia se decidié finalmente tomar dos caminos
para darles una funcionalidad extra a los recubrimientos. Uno centrado en
otorgarle a los recubrimientos unas propiedades bactericidas y el otro en
mejorar el comportamiento de los osteoblastos en superficie, que se
detallaran en las secciones siguientes. Estos resultados se pueden ver también
en dos articulos, en los Anexos 6 y 7: “Comparison of in vitro behavior of as-
sprayed, alkaline-treated and collagen-treated bioceramic samples obtained
by high velocity oxy-fuel (HVOF) spray” H Melero, N Garcia-Giralt, ] Fernandez,
A Diez-Pérez and JM Guilemany enviado a la revista “Applied Surface Science”;
y “Comparing two antibacterial treatments for bioceramic coatings at short
culture times” H Melero, C Madrid, J Fernandez, JM Guilemany, en proceso de

publicacidn en la revista “Journal of Thermal spray Technology”.

XI.2. Estudio de la mejora de la bioactividad del

recubrimiento

XI.2.1. Ensayos principales realizados

Esta seccidon se planted como una comparacién entre varios tratamientos
post-obtencién de los recubrimientos (con las condiciones del Caso D, el de
mejores propiedades mecanicas): un tratamiento alcalino, que se preveia

aumentaria la cantidad de enlaces —OH en las zonas de TiO; de la superficie; y
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un tratamiento para enlazar coldgeno en la superficie; ambos respecto a una
referencia que seria el recubrimiento sin tratar.
Condiciones de proyeccion y detalle de los tratamientos

Las condiciones de proyeccion base son las que dieron peores resultados

bioldgicos en el capitulo X (Caso D), y se pueden ver en la Tabla XI.1..

Parameters Value
0, (I/min) 265
Propylene (I/min) 81

Compressed air (I/min) | 264

Oxygen/Propylene 3.96
Number of layers 5
Distance (mm) 200

Tabla XI.1. Condiciones de proyeccion

El tratamiento alcalino consistié en una inmersién durante 24h en una
solucion de NaOH a 5M, a una temperatura de 80°C. El tratamiento con
colageno, por otro lado, consistié en enlazar esta proteina a los enlaces —OH
presentes en las superficies estudiadas, con un protocolo basado en el que
proponen diversas referencias [17,18] para superficies de TiO, y Ti: colageno
de tipo | (Sigma Aldrich) se disolvié en acido acético a 40mM, obteniendo una
concentracion final de 4 mg/mL. La solucidn resultante se diluyé 1:10 con agua
destilada hasta una concentracion final de 0,4 mg/mL. Las muestras se
sumergieron en la solucién preparada durante 48h a 37°C, tras lo cual se

secaron a temperatura ambiente.
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Microestructura y analisis de los recubrimientos obtenidos

Uno de los principales requisitos de los tratamientos posteriores al proceso de
proyeccion térmica es tener el efecto minimo sobre las propiedades de los
recubrimientos, con el fin de mantener su funcionalidad [19]. Las secciones
transversales de los recubrimientos se observaron por SEM tras los
tratamientos con NaOH y colageno con el fin de evaluar si la estructura

conservaba su continuidad y consistencia (Figura XI.1.).

205



| Hortensia Melero Correas

As-sprayed

Collagen

Figura XI.1. Seccion transversal de los tres recubrimientos estudiados.

No se encontraron diferencias entre los tres recubrimientos observados: la

cohesidn entre las capas y de distribucién de poros eran muy similares. No se
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detectd una cantidad significativa de disolucion del recubrimiento, y la interfaz
recubrimiento-sustrato mantenia la continuidad en todos los casos. A partir
de estudios previos [20] se sabe que tras la inmersién en soluciones
fisiolégicas simuladas, se producia una disolucion rapida de las fases amorfas
de la HAp, que reducia la adherencia del recubrimiento al sustrato. El hecho
de que esta pérdida de adherencia no se detecte para estos tratamientos se
considera un indicador de que ambos tratamientos podrian ser aceptables con

respecto a la funcionalidad mecanica de los recubrimientos.

Aunque la observacién microestructural no muestra alteracién de las
interfaces, una investigacion adicional debe llevarse a cabo con el fin de

garantizar que las propiedades mecanicas se conservan.

Las Figuras Xl.2.a a 2.c muestran las superficies de los tres recubrimientos

estudiados.
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Figura XI.2. Superficie de las muestras, a) recién proyectada, b) tratada con NaOH, c)

tratada con coldgeno
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La Figura XlI.2.a presenta la superficie tipica de una muestra recién proyectada
de materiales similares a los estudiados [21]. Particulas fundidas (splats), asi
como particulas no fundidas y salpicaduras de las particulas fundidas pueden
ser identificadas en las micrografias. Los espectros de EDX mostraron los
elementos esperables, Ca, P, Ti, O derivados de los polvos de proyeccion y Au
del sputtering. El calcio y el fosfato no sélo estaban presentes en el polvo
inicial, hidroxiapatita, sino que también lo estan en las nuevas fases
producidas después de la degradacién térmica durante la proyeccién, como
fosfatos tricdlcicos (a-TCP); el Ti se debe a la presencia inicial de rutilo, pero
también a la presencia de otras fases de éxido de titanio aparecidas después

de la proyeccién térmica (anatasa) [19].

La superficie tratada con NaOH (Figura X1.2.b) mostraba claras diferencias con
la anterior. Muchos de los elementos presentes en el espectro EDX eran los
mismos que en la muestra recién proyectada, como era de esperar. La
estructura es muy similar, pero aparece cubierta con un precipitado de
estructura nanométrica en muchas zonas. Este podria corresponder a un
precipitado de sodio atraido por la carga negativa (-OH de la hidroxiapatita)
de la superficie. Una seccion transversal de la zona del recubrimiento cercana
a la superficie fue mapeada (la distribucion atémica se muestra en la Figura
X1.3.), y los resultados corroboran este hecho: el sodio se deposita sobre la
superficie, preferentemente en las zonas de fosfato de calcio, mientras que la

zona de Ti aparece libre de sodio.
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Figura XI.3. Mapeo EDX de la muestra tratada con NaOH (seccion transversal)

La Figura XlI.2.c indica que la estructura de la superficie del recubrimiento
tratado con colageno es similar a la del recubrimiento recién proyectado. La
Unica diferencia notable es la menor cantidad de salpicaduras. Estas
salpicaduras, que estan menos adheridas al recubrimiento, podrian haber sido
eliminadas por el tratamiento debido a los enjuagues sucesivos. Las fibrillas de
colageno no se observaron a estos aumentos, y los resultados de EDX no

mostraron diferencias con los recubrimientos as-sprayed.

También se obtuvieron imagenes FESEM (Figura X1.4.) con el fin de identificar

el colageno en la superficie.
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Figura XI.4. Fibras de coldgeno enlazadas a los recubrimientos

Las fibrillas de coldgeno, indicadas con flechas rojas, eran completamente
visibles a ampliaciones superiores. El hecho de que las muestras se enjuagaran
con PBS y agua destilada varias veces, asi como que fueran sumergidas en
alcohol y secadas, se considera un indicador de la existencia de un enlace
directo entre el colageno y el recubrimiento. Este coldgeno se mantuvo en la
superficie, por tanto estaba bien adherido a la misma (ya sea mecanicamente,
como las fibrillas de colageno en los poros de la superficie, o quimicamente),

y no sélo depositado.

Los recubrimientos se analizaron también por espectroscopia de infrarrojos

con el fin de identificar grupos funcionales (Figura XI.5.).
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Figura XI.5. Espectro IR de las superficies, a) zona —OH zone, muestras as-sprayed y
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NaOH, c) zona de proteinas, muestras as-sprayed y tratadas con coldgeno
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La figura X1.5.a muestra la presencia de radicales -OH en los recubrimientos
as-sprayed, y la consecuente carga negativa de la superficie, esperada de
acuerdo con la literatura [22]. El pico claro en torno a una longitud de onda de
3574cm’, debido a la presencia de radicales -OH sobre la superficie, corrobora
la afirmacion anterior de que, para la muestra tratada con NaOH, el sodio
migra hacia estos radicales y precipita en la superficie. La muestra tratada con
NaOH también presenta un pico de -OH, que podria atribuirse a la existencia
de -OH no cubierto por el sodio precipitado, asi como a la posible nueva
formacién de radicales -OH sobre las zonas de 6xido de titanio después del

tratamiento con NaOH [23,24].

Una diferencia notable entre la muestra tratada con NaOH y la muestra recién
proyectada es la presencia de carbonato, detectado por picos en alrededor de
2920, 2496 y 876 cm™ (Figura X1.5.b) después del tratamiento en una solucién
alcalina acuosa a 802C durante 24 horas. La sustitucién por carbonato en la
hidroxiapatita proporciona un mejor comportamiento in vitro que el obtenido
para hidroxiapatitas no-sustituidas [25], principalmente debido a las
caracteristicas fisicas inducidas, tales como la variacién del tamafio de grano
de la hidroxiapatita [26]. En este caso, y de acuerdo con Cerruti y Mortera [27],
el carbonato estd presente en la superficie como consecuencia de la
carbonatacion en presencia de un exceso de agua, con la forma de una capa
de hidroxicarbonato. Como el sodio también se habia detectado en Ia
superficie, se puede argumentar que la precipitacién en la superficie

detectada por SEM es un hidroxicarbonato de sodio nanoestructurado.

La presencia de colageno en la superficie de la muestra tratada con coldgeno
fue identificada por los picos tipicos de las proteinas, en torno a 1646 y 1556
cm (Figura X1.5.c), corroborando las observaciones hechas para las imagenes

FESEM.
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Ensayos in vitro

La tincidn fluorescente live/death se llevd a cabo con el fin de evaluar la
viabilidad y la distribucién de los osteoblastos cultivados sobre los tres
recubrimientos estudiados. A 1 y 3 dias aun habia pocas células en la
superficie, pero a los 7 dias habia suficientes células para hacer una

comparacion entre las tres superficies (Figura X1.6.).
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Figura XI.6. Superficie de las tres muestras por fluorescencia tras 7 dias de cultivo
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En la muestra no tratada, el nimero de células en la superficie es mucho
menor que para las muestras tratadas. Ambos tratamientos, especialmente el
del colageno, mejoraron claramente la adhesién y crecimiento celular, pero
no se detectaron células muertas en ningln caso. La bioactividad osteobl3stica
del colageno demostré su eficacia en las muestras correspondientes, pero en
las muestras tratadas con NaOH, la presencia de radicales -OH no se considerd
la causante de este efecto positivo, ya que también estaban presentes en la
muestra recién proyectada, asi como tampoco se atribuyd a la presencia de
sodio, que tiene un papel importante en la densidad dsea [28] pero no a través
del contacto directo. Sin embargo, el hecho de que wuna capa
nanoestructurada de hidroxicarbonato de sodio hubiera precipitado en la
superficie si podria ser una causa de la mejora del comportamiento de las
células debido a la bioactividad bien conocida de la rugosidad nanométrica,
que aumenta la energia superficial y conduce a mayores interacciones de
proteinas determinadas que incrementan la adhesién celular especifica

[31,30].

La actividad fosfatasa alcalina se midié hasta 7 dias post- cultivo (Figura XI.7.)
con el fin de evaluar el estado de diferenciacion de los osteoblastos en los

cultivos de los biomateriales testados.

216



Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

0.0025
0.002 - —‘

0.0015

W As-sprayed
W NaOH
I Colageno

C+
0.001 - u

Actividad ALP (U/mL)

0.0005

Figura XI.7. Actividad ALP de las diferentes muestras

Tras el primer dia de cultivo, la actividad ALP, aunque no se detectaron
diferencias significativas entre los casos, se consideré demasiado baja como
para sacar alguna conclusion. Las diferencias empezaron a ser importantes
entre los tres casos estudiados a partir del tercer dia de cultivo. Los
recubrimientos tratados con NaOH mostraron un mejor comportamiento que
las muestras recién proyectadas aunque los valores no alcanzaron los
resultados del control positivo. Las células sembradas sobre las muestras
tratadas con colageno fueron las que mayor actividad de ALP presentaron, con
valores comparables a los controles positivos a los tres dias de cultivo y muy
superiores a los 7 dias. Se atribuyeron estas diferencias entre los casos, como
se ha explicado mas arriba, a la bioactividad osteogénica del coldgeno en las
muestras tratadas con coldgeno, y a la bioactividad inducida por la

nanoestructura del precipitado de carbonato de sodio en las muestras
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tratadas con NaOH. Aunque ambos tratamientos representan una mejora en
el comportamiento de células in vitro, la diferencia es especialmente notable
para la muestra tratada con coldgeno, que tras 7 dias de cultivo presentd
actividades de ALP mas elevadas que el control positivo y mucho mas elevadas

que las muestras as-sprayed.

Las muestras se observaron mediante SEM para evaluar la morfologia celular
y la adhesion a las superficies. Las muestras as-sprayed (Figura XI.8.a)

presentan una baja densidad celular con amplias zonas sin células.

Collagen-treated

Figura XI.8. Observacion de las muestras por SEM tras 7 dias de cultivo, a) muestras

as-sprayed, b) muestras tratadas con coldgeno y NaOH

Aunque las células conservan la forma osteoblastica, con filopodia
extendiéndose sobre la superficie, las muestras as-sprayed no han sido

capaces de crear un microentorno donde los osteoblastos pudieran adherirse
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y proliferar facilmente. En contraste, las muestras tratadas con NaOH y
colageno (Figura XI.8.b) presentan una mayor cantidad de células en sus
superficies, donde es incluso posible identificar glébulos de CaP (ver flechas
rojas en las figuras X1.8.a y 8.b), una indicacién del inicio de mineralizaciéon que
surge de la diferenciacion celular. Concretamente, la muestra tratada con
colageno muestra una densidad celular mas elevada que la muestra tratada
con NaOH, que de nuevo es una prueba del mejor comportamiento

osteogénico del colageno frente a las otras opciones estudiadas.

X1.2.2. Informaciones complementarias

El tratamiento alcalino se escogid tras analizar la bibliografia. Se tomé una
concentraciéon de NaOH de 5M, por ser la mas utilizada [31], y se probaron dos
relaciones tiempo-temperatura diferentes: 24h a 80°C y 48h a 60°C. La
eleccidn se hizo tras observar por SEM y analizar por EDS las superficies libres

y transversales de los recubrimientos.

Observacion de la superficie por SEM

En las Figuras X1.9. a XI.11. se puede ver la superficie de las muestras recién
proyectadas, con el tratamiento alcalino de 24h a 80°C, y con el tratamiento

alcalino de 48h a 60°C.
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Figura XI.11. Superficie de la muestra tras la inmersion durante 48h a 60°C
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En todas las muestras se distingue la estructura tipica en las muestras recién
proyectadas. Son visibles los splats (particulas fundidas), asi como zonas no
fundidas o parcialmente fundidas y salpicaduras resultantes de las particulas
que si han fundido. Estas ultimas son mucho menos visibles en las muestras
tratadas. La diferencia principal entre la muestra sin tratar y las dos muestras
tratadas es que estas ultimas, especialmente en la de 24h a 80°C, se detecta
un precipitado nanométrico en muchas zonas sobre la estructura tipica de la

proyeccion térmica.

Analisis por dispersion de energia de rayos X

En la Figuras X1.12. a XI.17. se pueden ver los mapas de superficie (mappings)

y los espectros EDX obtenidos para cada caso.

Figura XI1.12. Mapping de la superficie as-sprayed
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25

Figura XI.14. Mapping de la superficie tratada durante 24h a 80°C
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Figura XI.15. Espectro correspondiente a la superficie tratada durante 24h a 80°C

Figura XI.16. Mapping de la superficie tratada durante 48h a 60°C
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Figura XI.17. Espectro correspondiente a la superficie tratada durante 48h a 60°C

Los mappings de la superficie revelan, tal y como se explica en el articulo
previo, cdmo el sodio ha precipitado en superficie en las muestras tratadas,
preferentemente en las zonas de fosfatos de calcio mientras que las de titania
se aprecian libres de sodio en superficie. A partir de los espectros, se puede
deducir que la magnitud de la capa que ha precipitado es mayor para el
tratamiento a 80°C durante 24h, como se deduce del mayor pico de sodio

detectado.

Espectroscopia infrarroja

En la Figura XI.18. se pueden ver los tramos de espectro correspondientes a la

zona de enlaces —OH para cada uno de los casos
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Figura XI.18. Espectro de IR para los tres casos, zona -OH

El pico de —OH es notorio en los tres casos examinados, y no se aprecian

grandes diferencias entre los dos tratamientos considerados.

En la Figura XI.19. se pueden ver los tramos de espectro correspondientes a

las zonas de carbonatos.
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Figura X1.19. Espectro de IR para los tres casos, zonas carbonatos

Los picos correspondientes a los carbonatos también aparecen en ambos
tratamientos, aunque son mucho mas nitidos y amplios en el caso del
tratamiento a 80°C durante 24h. Al haberse detectado en los EDS la presencia
de sodio, es facil concluir que el precipitado de la superficie de las muestras

tratadas corresponde a un carbonato de sodio nanométrico.

Eleccion del tratamiento

Tras el anélisis de estos resultados, se ha tomado el tratamiento a 80°C

durante 24h por tres importantes razones:

- El pico correspondiente a los enlaces —OH es igual o mayor que en el

caso del tratamiento a 60°C durante 48h. Al tratarse de un efecto que
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segln bibliografia favoreceria la bioactividad [16], era importante
considerarlo.

- Aparece una precipitacién nanométrica de carbonato de sodio en
superficie. Aunque, de por si, no sea un compuesto bioactivo, el efecto
de una superficie nanorugosa se prevé importante por su conocida
influencia en la biocompatibilidad [32], de ahi que se haya preferido
la muestra que mostraba mds cantidad de este precipitado.

- Considerando el tiempo como un recurso importante, es evidente que

siempre sera preferible el tratamiento a un tiempo mas corto.

XI.3. Adicion de propiedades bactericidas

Esta seccidn se planted también como una comparacidn entre dos opciones

que posibilitarian la adicidon de propiedades bactericidas en el recubrimiento.

La primera opcion seria la adicién a priori de porcentajes del 2 y 5% de ZnO
nanoestructurado al polvo de partida, para incorporar en el recubrimiento
resultante este compuesto bactericida. La segunda, la impregnacion del
recubrimiento ya obtenido en un antibidtico, gentamicina. Los detalles y

resultados del trabajo realizado se pueden ver a continuacion.

Condiciones de proyeccion y tratamientos realizados

Las condiciones de proyeccion de las probetas (con y sin ZnO) se pueden ver

en la Tabla XI.1..
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El 6xido de zinc (American Elements) se incorpora en la mezcla mecanica del
polvo en porcentajes masicos del 2 y el 5% [33,34,35] antes de proyectarla. El
tratamiento con sulfato de gentamicina (Sigma Aldrich), tras pruebas iniciales,
se definid como una inmersiéon durante 24h en soluciéon Hanks con una
concentracion de sulfato de gentamicina de 2mg/mL, seguida de un secado de

60 minutos a 55°C [36,37,38].

Caracterizacion del polvo de ZnO y microestructura y analisis de los

recubrimientos

La caracterizacién del polvo de ZnO por DRX reveld que éste se encontraba en
una fase de wurtzita cristalina. Su distribucidon granulométrica, una campana
gaussiana de entre 10 y 50 micras, era muy similar a las de los otros dos polvos
estudiados. La morfologia de las particulas se puede observar en la Figura
X1.20.: se trata de particulas esféricas, con una estructura porosa resultante

de la aglomeracién de polvos nanométricos.

Figura XI.20. Particulas de ZnO. Morfologia por SEM
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La observacién de las superficies de los recubrimientos por SEM y su analisis
por EDX (Figura XI.21.a a 21.c) mostrd que la superficie y composicidn de la
muestra recién proyectada son las esperadas para estos materiales y este

proceso de proyeccion [21].
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18Hm

Figura X1.21. Superficies de las tres muestras: a) as-sprayed, b) con ZnO (5%), c)

tratada con gentamicina

230



Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

Una espectroscopia infrarroja de estas muestras (Figura XI.22.) permitié la
identificacion de un pico indicativo de la importante presencia de radicales OH

en la superficie.
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Figura X1.22. Espectro IR de la muestra as-sprayed, zona -OH

La superficie de la muestra con ZnO (Figura XI.21.b) era muy similar a la de la
recién proyectada. La presencia de pequeiias cantidades de ZnO no tuvo
influencia sobre la microestructura de la superficie. Analisis por EDX
mostraron la presencia de los elementos previstos (los mismos que para las
muestras de HAp-TiO;) y también un pico correspondiente al zinc. Una
cuantificacion indicé que la cantidad de cinc en peso estaba muy cerca de la

cantidad en el polvo inicial: 1,7wt% para la muestra con 2% en peso de ZnO en
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la mezcla de polvo, y 4,4wt % para la muestra con 5% en peso de ZnO en la
mezcla de polvos. Por tanto, el ZnO se considerd incorporado en el

recubrimiento.

La superficie de la muestra tratada con gentamicina (Figura XI.21.c) muestra
la microestructura tipica de un recubrimiento biocerdmico después de una
inmersién de 24 h en condiciones fisioldgicas. La nucleacion de una capa de
apatita en la superficie ha comenzado en diferentes zonas, en forma de
glébulos. Analisis por EDX identificaron nitrédgeno (presente en la gentamicina)
en la superficie, pero las limitaciones del equipo hacian extremadamente
dificil detectar este elemento. Sélo los elementos esperados (presentes en la
mezcla de polvo inicial), ademas de los picos correspondientes al sodio y al
cloro (presentes en la solucion de Hanks) aparecieron. Un mapeo por EDX de
la seccién transversal (Figura X1.23.) revelé que el cloruro de sodio habia
penetrado hasta capas cercanas al sustrato por la porosidad interconectada

derivada de la disolucién parcial del recubrimiento tras 24 h de inmersién.

Figura XI1.23. Mapeo EDX de la seccion transversal de la muestra tratada con

gentamicina
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La presencia de un precipitado de cloruro de sodio en las capas internas del
recubrimiento podria ser interpretada como un indicador de la presencia de
gentamicina a los mismos niveles. Una de las consecuencias que podria
esperarse de ello es una liberacidn lenta de la gentamicina en el tiempo, ya
que debe ser liberada desde capas profundas. También se espera que el
cubrimiento progresivo de la superficie con una capa de apatita actie como
un tapdn y ayude a la prevencidn de la liberacién completa del antibidtico en

la etapa inicial de la implantacion.

Los resultados de las pruebas bacterianas se muestran en las Figuras XI.24. y
XI1.25.. Los resultados de las muestras con ZnO (Figura X1.24.) indican que la
adicion de este compuesto no tiene un efecto significativo en el

comportamiento de cualquiera de las tres bacterias.
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Figura XI.24. Efecto del tratamiento con ZnO en la evolucion de la supervivencia de

las bacterias en solucién a 0, 2 y 4 horas: a) E. coli, b) P. aeruginosa, c) S. aureus

234



Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

La muestra no tratada mostré un efecto antibacteriano equivalente al de las
muestras con oxido de zinc, o incluso mas importante. Los espectros
infrarrojos de la muestra no tratada mostraban un pico importante atribuido
a la presencia de radicales -OH. De acuerdo con la literatura [39,40], estos
radicales son un factor importante en los compuestos bactericidas, y causan
un estrés oxidativo que tiene un fuerte efecto sobre algunos tipos de
bacterias. Esto podria explicar el efecto antibacteriano de las muestras as-
sprayed. El efecto bactericida fue similar para las tres bacterias, lo cual podria
ser un indicador del efecto del estrés oxidativo sobre las bacterias Gram-
positivas y Gram-negativas. La mera presencia de los recubrimientos reduce
aproximadamente 4-5 érdenes de magnitud la presencia de bacterias en la
solucidn con respecto a los controles, y por lo tanto se puede decir que la
presencia de bacterias se reduce un 100%. Una interpretacidon del efecto
bactericida ligeramente inferior de las muestras con ZnO podria ser la menor
presencia de radicales -OH en la superficie debido a que parte de la superficie
estd compuesta de ZnO. El hecho de que un compuesto bactericida bien
conocido como el ZnO no mostrara ningun efecto en este caso podria
atribuirse que éste efecto bactericida del cinc sélo se da para concentraciones
de Zn?* por encima de 4-8 mM (la concentracidn minima inhibitoria) [33], y es
posible que esta concentracidon no se alcanzara en estos casos. Se necesitan
mas estudios para aclarar la evolucién de la concentracion de iones de zinc en

solucidn a diferentes tiempos de cultivo y aclarar este punto.

En cuanto a las pruebas con gentamicina, los resultados en la Figura XI.25.
muestran que el recubrimiento sin gentamicina también indujo una reduccion
de la viabilidad de las bacterias; de nuevo un signo del efecto antibacteriano
importante de las muestras no tratadas (la reduccién de la viabilidad era

también casi del 100%).
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Figura XI.25. Efecto de la gentamicina en la evolucidn de la supervivencia de las

bacterias en solucion a 0, 2 y 4 horas: a) E. coli, b) P. aeruginosa, c) S. aureus
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Sin embargo, se detectd una mejora para las muestras tratadas. La adicion de
gentamicina permitié un efecto antibacteriano adicional muy claro contra las
bacterias Gram-negativas (lo cual es especialmente importante para
microorganismos resistentes tales como P. aeruginosa), mientras que para S.

aureus no se detectaron diferencias importantes con y sin gentamicina.

Ensayos antibacterianos en condiciones de difusidn permitieron identificar
mas diferencias entre las muestras. Como ejemplo el ensayo con E. coli se

puede observar en la Figura XI.26..

- . I‘
Hanks w/o gentamicin)

|

Hanks w/ gentamic7/

Figure XI.26. Test antibacteriano contra E. coli de: a) muestras tratadas con ZnO

y b) muestras tratadas con gentamicina

Mientras que para el ZnO y las muestras no tratadas el efecto antibactericida
por difusion no era detectable, las muestras tratadas con gentamicina
mostraron claramente una zona de inhibicidn del crecimiento bacteriano a su
alrededor. Esta capacidad bactericida por mecanismos de difusién hace que el
tratamiento con gentamicina sea una buena alternativa, ya que combina un

excelente comportamiento antibacteriano en solucién con un efecto
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antibacteriano por contacto y la difusién, lo que hace que sea mas apropiado
para las condiciones fisiolédgicas (ambas condiciones son importantes en la

implantacion).

X1.4. Conclusiones

Este capitulo se planted como la apertura de una puerta para lineas que
pudieran tener un efecto positivo en la mejora de recubrimientos similares a
los empleados en esta tesis. Como conclusidon de las diferentes opciones
estudiadas, se puede decir que tanto la linea abierta en el tratamiento con
coldgeno como la impregnacién de los recubrimientos con gentamicina son
buenas opciones. La primera ha demostrado tener un efecto bioactivo
importante, que mejora extraordinariamente el comportamiento bioldgico de
los recubrimientos. La segunda ha mostrado que la impregnacion de estos
recubrimientos con antibidticos es posible, y permite la adicién de un efecto

bactericida a los recubrimientos.
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Capitulo XII.

Conclusiones y perspectivas futuras

Las conclusiones mds importantes son las siguientes:

- Se han obtenido recubrimientos de HAp-TiO, mediante la
tecnologia de proyeccién térmica de alta velocidad, HVOF. Estos
recubrimientos se han comparado con otros, idénticos en
composicion, obtenidos por la tecnologia de proyeccién plasma, ya

gue es la tecnologia que se utiliza en la industria.

- A pesar de que los polvos utilizados no han pasado el ensayo
de fluidez, de acuerdo a la norma ASTM, la estructura de los polvos y
el hecho que, durante la proyeccidn, éstos sean arrastrados mediante
un gas propulsor han permitido la proyeccién conjunta de ambos sin

ningun problema.

- Los recubrimientos de HAp-TiO, proyectados por plasma
representan una mejora importante de propiedades finales
(adherencia) y una disminucion de la degradacién térmica (menor
cantidad de fases amorfas) respecto a los recubrimientos de 100%HAp

obtenidos por plasma.
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- La pérdida de propiedades mecdnicas de los recubrimientos
obtenidos por plasma se debe a la rapida disolucién de la fase amorfa
derivada de la HAp, la cual se localiza preferentemente en la interfase
de unidn sustrato-recubrimiento, como ha quedado de manifiesto

tras el ataque acido realizado para revelar dicha estructura amorfa.

- Se han podido definir las condiciones de proyeccion para la
tecnologia de proyeccion de alta velocidad, acotandolas a cuatro,

entre las cuales se detectara el 6ptimo.

- El uso de la tecnologia de HVOF ha permitido obtener
recubrimientos con menor degradacién de fases, desapareciendo por
completo las fases nocivas (CaO) y disminuyendo de manera
significativa el porcentaje de fase amorfa, medido mediante el

procedimiento de Rietveld.

- Se ha podido observar que, desde el punto de vista
estructural, todos los recubrimientos obtenidos por proyeccién de
HVOF presentan una estructura mas compacta con menor porosidad,
asi como una menor rugosidad superficial que los obtenidos por
plasma. Estas caracteristicas se atribuyen a la mayor velocidad
alcanzada por las particulas en el haz de proyeccion, lo cual facilita la
acomodacién de la particula proyectada ya que ésta esta parcialmente

fundida, siendo la parte fundida la responsable de dicha acomodacién.

- La adicidon de TiO, ha mejorado la tenacidad a fractura del
recubrimiento, al tiempo que su adherencia pre- y post-inmersion en

fluidos fisioldgicos.
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- El aumento de la concentracion de TiO; en la mezcla del polvo
a proyectar, pasando de un 20% en peso a un 40% en peso, no ha
puesto de manifiesto una mejora adicional de la tenacidad del

recubrimiento ni en los valores de adherencia.

- La cantidad de TiO, tiene influencia en los resultados del
ensayo de rayado, ya que un 20% en la mezcla inicial resulta ser una
solucidn dptima entre la adicidon de una segunda fase que dificulte la
propagacion de grieta por aumento del niumero de interfaces HAp-
TiO; y el hecho que la segunda fase sea fragil, permitiendo la

propagacion de grieta en el interior de las particulas de TiO,.

- De los ensayos realizados, el que permite obtener menor
cantidad de fases amorfas y mayor compactacién de particulas es el
gue, a su vez, presenta mejores valores de adherencia, tenacidad a

fractura y resistencia a rayado.

- Los ensayos de desgaste muestran que éste tiene lugar
mediante un mecanismo combinado de desgaste, potenciado por la
presencia de grietas, y abrasién, el cual se intensifica a cargas

elevadas.

- También, en este caso, los resultados que han permitido
obtener un menor volumen de material perdido y un mayor oeficiente
de friccién (los preferibles) se dan para los recubrimientos mas

compactos y con menor presencia de fases amorfas.
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- El conjunto de ensayos mecanicos permite concluir que la
combinacion 80%HAp-20%TiO, es la mejor opcién, una vez
comparados los Optimos con los &ptimos obtenidos para

recubrimientos 100% HAp o 60%HAp-40%TiO..

- Los ensayos de corrosion se han realizado sobre los
recubrimientos obtenidos que corresponden a las condiciones
Optimas (desde el punto de vista mecdnico) de proyeccidn y se han
comparado con recubrimientos de HAp (100%) y con el sustrato de Ti-
Al-V sin recubrir. La adicidon de TiO, ha contribuido a mejorar la
estabilidad del recubrimiento en condiciones fisioldgicas, permitiendo
el aumento del tiempo tras el cual la muestra pasa a comportarse
como el sustrato sin recubrir, aumentando dicho tiempo 4 veces, de
acuerdo con los valores de impedancia. Es notorio el efecto acelerador
de la corrosidn del BSA en todos los casos. El recubrimiento 80-20
aparece, de nuevo, como la mejor alternativa para aplicaciones

biomédicas.

- Los ensayos in vitro para los cuatro casos estudiados permiten
identificar que, aunque todos los casos presentan comportamientos
celulares aceptables, es el caso con mayor cantidad de fase amorfay
mayor superficie especifica el que presenta mejor adhesion,
proliferacién y diferenciacidn celular; y el caso con menor cantidad de
fase amorfa y menor superficie especifica el que presenta peores
propiedades. Esto esta relacionado con la influencia positiva de una
mayor superficie en la que las células puedan enlazarse y de una
mayor disolucién del recubrimiento (y por tanto mayor cantidad de
calcio en solucion que puede reprecipitar y ayudar en el proceso de

generacion de nuevo hueso). Otros ensayos de inmersidn, a pesar de
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constatar diferentes cinéticas de disolucién para cada caso que
pueden tener influencia en el comportamiento celular, no han podido
aclarar la relacion exacta de los procesos de redisolucidon y

reprecipitacién del calcio y el fésforo con el tiempo.

- Se ha podido concluir por tanto, en esta tesis, que hay dos

efectos antagdnicos:

a) Para conseguir unas mejores propiedades mecdnicas hay que
minimizar la presencia de fases amorfas.

b) Para conseguir una mayor bioactividad es preferible la
presencia de fases amorfas (derivadas en este caso de la HAp, que es

la que dard iones calcio y fésforo en solucidn).

- Los ensayos de funcionalizaciéon del recubrimiento de HAp-
TiO, mediante tratamiento alcalino de la superficie han permitido
mejorar el comportamiento celular, principalmente por la estructura

nanométrica del precipitado en superficie.

- Se ha conseguido una mejora muy notable del
comportamiento celular en superficie, tanto en viabilidad como en
diferenciacidon celular, enlazando coldgeno en la superficie del

recubrimiento.

- La adicion de ZnO, con objetivo bactericida, no ha tenido
resultados positivos debido, fundamentalmente, a la baja
concentracion de iones en solucién, menor a la inhibitoria; mientras

que laincorporacion de gentamicina al recubrimiento si que ha tenido
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un efecto importante en la disminucidn de bacterias en solucién,

tanto Gram-positiva como Gram-negativa.

- El recubrimiento recién proyectado también presenta un
cierto poder bactericida que se atribuye a la presencia de enlaces —OH

en superficie.

Las perspectivas futuras inmediatas de esta tesis incluyen citar algunos
ensayos que seria interesante poder hacer en un futuro de cara a profundizar
mas en el tema. Seria interesante evaluar las propiedades de scratch test y
tenacidad a fractura tras tiempos de inmersién en solucidn fisioldgica, para
estudiar su evolucién. Asimismo, también seria interesante realizar algunos
ensayos de cizalla para afadir el estudio de esta propiedad a la lista. Seria
importante asimismo encontrar un método de calculo de tensiones residuales
que fuera idéneo para los recubrimientos estudiados y permitiera su relacion
con los valores de tenacidad a fractura. Finalmente, seria importante, de cara
a validar los dos tratamientos propuestos al final de la tesis, estudiar la
variacién de las propiedades mecdnicas inducidas por ellos. Y por supuesto,
también seria necesario hacer un estudio profundo de las cinéticas de
disolucién de la gentamicina, para verificar cuanto tiempo sigue actuando
como bactericida y que en ningin momento la cantidad liberada supone una

dosis toxica para el organismo.

En cuanto a las perspectivas futuras a largo plazo, consistirian en desarrollar
nuevas lineas de investigacion basadas en el trabajo realizado en esta tesis.
Entre ellas figuraria el estudio de otras vias de funcionalizacién con colageno

tipo | (ya que ha dado excelentes resultados) para que éste se encuentre en
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todo el recubrimiento y no sélo en las capas superficiales; o la funcionalizacion

con otros compuestos como factores de crecimiento.
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Anexos

En estos anexos se han incluido todos los articulos relacionados con el
contenido de esta tesis, desde un estado del arte de la problematica estudiada
(Anexo 1) hasta los resultados de la mejora de la funcionalidad de los
recubrimientos estudiados (Anexos 6 y 7), pasando por el estudio de las
propiedades mecanicas de éstos (Anexos 2 y 3), sus propiedades
electroquimicas (Anexo 4) o bioldgicas (Anexo 5). La situacién exacta de los
articulos en el curso de la tesis se ha indicado previamente en los respectivos

capitulos.
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Anexo 1

Review publicado en la revista Biomecanica, con el titulo “Recubrimientos

bioactivos: hidroxiapatita y titania”.
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Recubrimientos bioactivos: Hidroxiapatita y titania

Introduccion

Debido al envejecimiento de la poblacion,
como consecuencia del desarrollo de las socieda-
des occidentales, cada vez son mas necesarios dis-
positivos que permitan que los afios de madurez
y vejez se vivan de la mejor manera posible. Un
ejemplo de estos dispositivos son los empleados
en el reemplazo de hueso. Con la edad, el tejido
oseo deja de renovarse y las fracturas se multipli-
can, por lo que son necesarios materiales capaces
de cumplir con los requerimientos mecanicos y
bioldgicos a que normalmente es sometido el hue-
so0, sea cual sea su emplazamiento (desde huesos
del oido o de la estructura dental a prétesis de
hombro o de cadera).

Actualmente, el reemplazo protético mas co-
mun es el de rodilla, seguido del de cadera y el de
hombro. Ya que todas ellas son zonas sometidas a
grandes cargas, el primer requerimiento que his-
toricamente se le pidié a una protesis fue el de la
resistencia. Por ello, estas protesis suelen ser de
materiales con unas buenas propiedades mecani-
cas (en general, metales como aceros inoxidables,
aleaciones de cobalto, titanio y aleaciones, etc.,
que tienen tanto buenas propiedades a traccion-
compresion como de tenacidad y ductilidad). Es
decir, mientras la protesis fuera resistente, bastaba
con que bioldgicamente, fuera bioinerte (que no
liberara sustancias toxicas, ni tuviera ningun tipo
de interaccion con el tejido, creando una capsula
fibrosa alrededor de él). Con el tiempo y la evo-
lucion en el campo biotecnoldgico, se comenzd
a buscar que la proétesis tuviera también un valor
afadido; es decir, que fuera biocompatible, permi-
tiendo el desarrollo del tejido dseo en contacto con
la protesis, o que, aiin mas, fuera bioactiva (que
indujera la migracion y diferenciacion de células
en células dseas y con ello, que promoviera y es-
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timulara la creacion de nuevo tejido 6seo). Para
ello, se estudiaron materiales que pudieran tener
esta facultad. Como en su mayoria éstos son cera-
micos, sin las propiedades mecanicas de las alea-
ciones metalicas, lo que se consider6 fue, salvo
en los casos en los que no fueran necesarias tales
propiedades mecanicas (huesos del oido medio,
relleno de pequefias cavidades), usarlos para re-
cubrir las protesis metalicas y mejorar asi su os-
teointegracion.

Recubrimientos de hidroxiapatita

Recubrimientos de hidroxiapatita

Los fosfatos de calcio constituyen la fase mi-
neral mas importante de los tejidos duros de los
vertebrados, y desde principios del siglo XX, di-
ferentes estudios han demostrado la similitud en-
tre el mineral dseo y los minerales de fosfatos de
calcio con una estructura apatitica. Esto hace que
hoy dia, estos fosfatos de calcio de origen natural
o sintético sean una de las vias mas utilizadas en
cirugia 6sea o dental cuando es necesario un apor-
te de material (Britel [1]).

Existen, seglin su fisicoquimica, tres familias
de fosfatos de calcio (metafosfatos, pirofosfatos y
ortofosfatos), y dentro de esta ultima familia, dife-
rentes subfamilias segun su relacion Ca/P (TTCP
—fosfato tetracalcico-, HAp —hidroxiapatita-, TCP
—fosfatos tricalcicos-, OCP —fosfato octacalcico-,
etc), pero de todos ellos, el material utilizado en
recubrimientos de protesis, por excelencia, es la
hidroxiapatita.

Las apatitas constituyen una familia de com-
puestos i6nicos descrita por la formula quimica
M10 (RO4)6 X2 (donde M=Ca2+, Pb2+, Na+,
etc.; X=0OH-, F-, Cl-, etc.; RO4=P043-, AsO43-,
VO43-, etc.). La X sera la que le dé el nombre a la
apatita. En los tejidos duros, la apatita presente es
una hidroxiapatita; es decir, una apatita donde la
X es un OH-. Asi, la formula de la hidroxiapatita
(de calcio) estequiométrica, de estructura cristali-
na hexagonal, seria Cal0 (PO4)6 (OH)2.

La hidroxiapatita calcica se empez6 a utilizar
clinicamente en los ochenta para mejorar la os-
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teointegracion de los implantes, tal y como indica
Gallo [2], y desde entonces, han sido extremada-
mente numerosos los estudios realizados sobre el
tema.

Como hoy dia se conocen los pros y los contras
del uso de estos recubrimientos, es menos comun
encontrar articulos que estudien recubrimientos
puros. Uno de los pocos ejemplos es el de Park
et al. [3], que propone el uso de recubrimientos
de HAp obtenidos por aerosol - con una salida a
gran velocidad - sobre sustratos de Ti, seguidos o
no de un tratamiento térmico a 400°C durante 1h,
con resultados celulares in vitro que muestran una
diferenciacion celular inducida respecto al control
de Ti, y resultados in vivo que promueven la for-
macién de nuevo hueso.

En muchos casos, se esta trabajando sobre re-
cubrimientos biomiméticos, mas proximos a la
estructura apatitica fisioldgica y, por tanto, con
mejores resultados a nivel biologico. Se suele
combinar el procedimiento biomimético (siempre
el mismo, introducir el sustrato en una solucion
supersaturada de iones fosfato y calcio por tiem-
pos varios, a una temperatura de 37°C) con algin
tipo de tratamiento. Xie y Luan [4] crearon un
nuevo método electroquimico de activacion de la
superficie, consistente en la inmersion de un sus-
trato de Ti6AI4V en una soluciéon de NaOH a 10M
durante 30min, aplicandole un voltaje de 10V,
seguido de la inmersion en la solucion citada, de
concentracion 5 veces la del plasma sanguineo, en
periodos de 30 minutos, hasta la deposicion de al-
rededor de 1,5 pum de espesor de capa, obteniendo
capas uniformes de HAp con estructura similar a
la del hueso; Yang et al. [5], en cambio, aplican un
tratamiento alcalino (48h a 60°C en una solucion
de NaOH a 0,1M) y térmico a diferentes tiempos
y temperaturas posteriormente a la obtencion de
la capa de apatita. Utilizan una electrodeposicion
biomimética, en la que se emplea una solucion su-
persaturada iones calcio y fosfato como electroli-
to, el sustrato como catodo y platino como anodo,
durante 60min, hasta obtener un espesor de capa
de unos 20 pum, obteniendo asi capas de apatita
con mayor cristalinidad y adherencia al sustrato
(hasta 15,6 MPa) que las referencias sin los tra-
tamientos posteriores. Otros recurren a tratamien-
tos térmicos varios. Forsgren et al. [6] realizan
un tratamiento térmico previo (1h a 800°C), a un
sustrato de titanio, para transformarlo a rutilo y
aumentar asi la adhesion de la siguiente capa de
HAp, obtenida por inmersion del sustrato en una
solucién de PBS (“Phosphate-buffered saline” o
solucion tampon fosfatada) durante 7 dias hasta

un espesor de algunos micréometros, dando lugar
a una capa continua de HAp de relativamente alta
adherencia al sustrato pero poca al delaminado
debido a la alta porosidad (2,4GPa por ‘scratch
test’). Otra opcion es recurrir a una primera capa
de material organico funcionalizado. Ohtsuki et al.
[7] detallan los intentos mas importantes que dife-
rentes grupos han realizado al respecto, como pro-
mover la formacién de grupos silanol (Si-OH) en
el caso de sustratos de vidrios, de grupos Ti-OH,
en el caso de sustratos de titanio, siendo mejor si
la superficie ha oxidado a anatasa, asi como de Ta-
OH o Nb-OH en los respectivos casos, 0 grupos
carboxilo o sulfénico en el caso de los polimeros;
mientras que Takeuchi y colaboradores [8], del
mismo grupo, comprueban que la adicion de de-
terminadas proteinas de la seda con estructura 3
a una solucion de SBF (“simulated body fluid”,
fluido fisiologico simulado) acelera la formacion
de un recubrimiento de HAp sobre un polipépti-
do. También se pueden realizar depositos sobre
sustratos ceramicos utilizados tradicionalmente
en determinadas protesis, como alumina y circo-
na. Pribosic et al. [9] introducen estas superficies
en una solucion supersaturada de Ca/P durante 27
horas, hasta obtener mas de 2 um de espesor de
capa, sometiéndolas después a un tratamiento tér-
mico de 1h a 1050°C, lo cual mejora la adherencia
al sustrato sin afectar a la bioactividad (como se
demuestra al sumergirlas en SBF).

Otra tendencia es trabajar en modificaciones
de la HAp. Wood [10] asegura que una superficie
con rugosidad nanométrica permite mejor la ad-
hesion de los elementos del medio celular, y por
ende de las células; de ahi que pueda favorecer la
creacién de nuevo tejido. Si esto se aplica a los
recubrimientos de hidroxiapatita, la combinacion
del ceramico bioactivo con la topografia nanomé-
trica es mas que prometedora.

Por ello, existen numerosos articulos sobre hi-
droxiapatita nanoestructurada. Bigietal. [11], [12]
realizaron recubrimientos por vias biomiméticas
sobre sustratos de Til3Nbl3Zr y Til3Nbll1Zr,
obteniendo capas de 1-2 um de HAp nanoestruc-
turada tras 3h de inmersion en una solucidn super-
saturada de iones calcio y fosforo, que permiten
la diferenciacion de células mesenquimales en os-
teoblastos, y una mayor osteointegracion respecto
al trabajo de Xiong y colaboradores [13], quienes
utilizaron procesos hidrotermales con tratamien-
tos térmicos finales a diferentes temperaturas,
obteniendo capas de nanoparticulas de HAp de
espesores de entre 50 y 200 nm. Li et al. [14] em-
plearon “electron-beam evaporation” para deposi-



tar capas de HAp nanoestructurada de unos 500
nm de espesor sobre superficies de Ti anodizado,
lo cual dio lugar a una facil formacién de apatita
al sumergirlas en PBS a 37°C, y a un aumento de
la osteointegracion in vivo.

En otros estudios, en cambio, se combinan las
propiedades osteogénicas de la hidroxiapatita con
las de otros compuestos. Una de las vias para ello
es la incorporacion de iones -como sustituciones-
en la estructura de la apatita. Guo et al. [15] de-
positan una capa de carbonato de calcio sobre un
sustrato de Ti6Al4V por electroforesis, que luego
se convierte en una apatita hidroxicarbonatada por
inmersion en PBS durante lapsos de 1 a 12 dias. El
resultado de este procedimiento es la obtencion de
una capa de hidroxiapatita carbonatada con meso-
poros, que van desapareciendo con los dias de in-
mersion una vez la conversion es ya completa; asi
como una gran capacidad de formacién de capa de
apatita en ensayos de inmersion en SBF.

También se ha multiplicado, en los ultimos
afios, el interés en la comunidad médica por el es-
troncio. P.J. Marie [16] y P. Ammann [17] aclaran
coémo estudios clinicos y farmacoldgicos conclu-
yen que el ranelato de estroncio estimula la for-
macién de nuevo tejido 6seo e inhibe la reabsor-
cion Osea. Asi, se han realizado recubrimientos de
hidroxiapatita incorporando este elemento en su
estructura. Un ejemplo son los obtenidos por Xue
et al. [18], que los realizaron con un 10% molar de
iones Sr (sustituyendo iones Ca) por proyeccion
plasma atmosférico sobre sustratos de Ti6Al4V.
Los resultados de adherencia son moderados, de
23,5 MPa, y la consistencia de la interfaz recu-
brimiento-sustrato es buena. Los resultados de
inmersion en SBF muestran que la presencia de
este elemento resulta favorable para la formacién
de una capa de apatita sobre la superficie en tiem-
pos cortos (de 1 a 3 dias), y también la adhesion,
proliferacién y diferenciacion de osteoblastos en
la superficie se mejora respecto a recubrimientos
solo de HAp. Capuccini et al. [19], en cambio,
realizan recubrimientos similares (en este caso
con porcentajes de sustitucion por iones calcio de
entre el 0 y el 7% en producto s6lido) por depo-
sicion pulsada por laser (PLD) sobre sustratos de
Ti, obteniendo resultados muy favorables a nivel
celular. A mayores porcentajes de estroncio en el
recubrimiento, la actividad de los osteoblastos se
estimula y la de los osteoclastos se reduce. Todo
ello se suma a las buenas propiedades mecanicas
que estudios previos como los de Chen y Fu [20]
han encontrado en la HAp dopada con estroncio
-respecto a la no dopada.

Otro elemento interesante es el silicio, compo-
nente fundamental de los vidrios bioactivos, que
tiene una importancia en la formacion de tejido
oseo que se ha demostrado ampliamente. Carlis-
le [21] ya observé que el silicio es un elemento
presente en los sitios activos de calcificacion en
el hueso joven y que, por tanto, esta ligado a este
proceso. Asimismo, otros estudios como el de
Li, Ohtsuki, Kokubo et al. [22] demuestran que
se favorece la formacion de una capa de apatita
por inmersioén en SBF sobre la superficie de un gel
de silica. Por ello, son varios los grupos que han
intentado introducirla en la estructura de la HAp.
Thian et al. [23] han producido recubrimientos
de HAp sustituida con iones silicio al 0,8; 2,2 y
4,9% en peso sobre sustratos de Ti por “magnetron
sputtering”. La actividad de los osteoblastos so-
bre las superficies de estos recubrimientos resultd
ser superior a la actividad sobre la referencia de
HAp. También Xiao et al. [24] han empleado este
compuesto en recubrimientos de HAp realizados
por proyeccion plasma al vacio con contenidos de
silicio del 0,83% y 1,26% en peso. Los resulta-
dos de adherencia son moderados, 25,6 MPa, y la
interaccion de la superficie del recubrimiento con
suero humano (HSA, human serum albumin) es
mayor que en el caso de recubrimientos sélo de
HAp. El mismo grupo realiz6 también estos recu-
brimientos por deposicion electroforética [25], en
este caso con 0,43; 0,81 y 1,22% molar de conte-
nido de Si en sustitucion, sometiendo en algunos
casos a los recubrimientos a tratamientos térmicos
a 800°C. Aun asi, los resultados de adherencia fue-
ron menores que en el caso de proyeccion plasma,
llegando a 16,7MPa en los mejores casos. De to-
das maneras, la interaccion del recubrimiento con
suero bobino (BSA, Bovina serum albumin) fue
mejor que en el caso de recubrimientos solo de
HAp.

Recubrimientos de hidroxiapatita con un com-
puesto inorganico

Otra opcion es combinar la HAp con algin
compuesto inorganico. Stojanovic et al. [26] rea-
lizan recubrimientos graduales de biovidrio (siste-
ma Si02-Na20-K20-CaO-MgO-P205) como
matriz y nanoparticulas de HAp por electroforesis
(a diferentes voltajes y tiempos de deposicion) so-
bre sustratos de Ti6Al4V, lo cual permite una facil
variacion de los porcentajes de fases en los recu-
brimientos obtenidos, y un control de la estructura
y la composicion de los mismos. También Bharati
et al. [27] han estudiado recubrimientos, obteni-
dos por esmaltado sobre sustratos de Ti6Al4V, con
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biovidrio (sistema Si02-Na20-CaO-P205-TiO2-
B203) y de un 10 a un 25% en peso de polvo de
HAp (micro- o nanométrico) en la mezcla de par-
tida. Los resultados de adherencias obtenidos por
scratch test demuestran que los resultados con pol-
vo de HAp, sobre todo al 10% en masa para el pol-
vo micrométrico y al 15% en masa para el nano-
métrico, son mejores que en recubrimientos s6lo
con biovidrio, ademas de observar que la esterili-
zacién y influye positivamente en las propiedades
mecanicas de estos recubrimientos. Asimismo,
Xie et al. [28] estudian recubrimientos de mezclas
de un vidrio bioactivo con nanohidroxiapatita en
diferentes proporciones, obtenidos por proyeccion
plasma sobre sustratos de Ti6Al4V. Los resulta-
dos de ensayos in vivo muestran que el contacto
hueso-implante y la formacion de nuevo hueso es
mucho mayor en el caso de implantes recubiertos
con estos recubrimientos respecto a implantes no
recubiertos, o recubiertos Unicamente con HAp,
acentuandose la diferencia con el paso de las se-
manas.

Otros grupos como el de Morks [29] se han
centrado en el estudio de la silica, proyectando
mezclas de silica (al 10 y 20%) e hidroxiapatita
mediante proyeccion plasma atmosférica de tipo
tanel. Esta técnica es una variante de la proyec-
cién plasma convencional consistente en un dise-
fio que permite que el plasma se mueva en forma
de tunel, de manera que se aumente la eficiencia
del recubrimiento. Observaron que la adicién de
silica repercutia favorablemente en las propieda-
des mecanicas del recubrimiento, aumentando la
dureza, la resistencia al desgaste -debido a las pro-
piedades autolubricantes de las particulas de sili-
ca-, la densidad y la adherencia del recubrimiento
-de 0,6 a 1 MPa en un ensayo de “peel-off”. El
mismo grupo estudié también mezclas de un 75%
de HAp con un 15% de silica y un 10% de polvo
de titanio en peso [30], proyectadas mediante la
misma técnica. Posteriormente, se realizaron tra-
tamientos térmicos a 400, 600 y 650°C en atmds-
fera de aire. Observaron la influencia del aumento
de la intensidad del haz de plasma en la resistencia
al desgaste abrasivo y en la dureza, encontrando
que al aumentar la densidad del recubrimiento,
mejoraban ambas propiedades.

Otros compuestos que también se estudian son
los de carbono. Ya en el afio 1977 Jenkins y De
Carvalho [31] repararon en la excelente biocom-
patibilidad que presentaba este elemento. Pos-
teriormente, Christel et al. [32] observaron que
estos compuestos presentaban unas propiedades
mecanicas mas cercanas a las del hueso que las

de otros materiales. En concreto, uno de los com-
puestos estudiados son los nanotubos de carbono
(CNT): existe cierta controversia, tal y como ex-
plican Chen et al. [33], en el uso de estos nanotu-
bos por su posible toxicidad, pero a pesar de ello,
segun sus defensores, estos recubrimientos auna-
rian la bioactividad intrinseca de la HAp con la
de los CNT, que provendria tanto de su naturaleza
como de su estructura nanométrica. Balani et al.
[34] han proyectado por plasma atmosférica mez-
clas de HAp y CNT (4% en peso) sobre sustratos
de Ti6Al4V, con resultados positivos. Las mejoras
en las propiedades mecanicas se traducen en una
mejora del 56% en la tenacidad de fractura y del
80,4% en la cristalinidad; asimismo, el compor-
tamiento bioldgico es bueno, observando que la
presencia de CNT parece favorecer la precipita-
cién de apatita en la superficie del recubrimiento.
Por otra parte, las sospechas de toxicidad quedan
descartadas por los resultados obtenidos en ensa-
yos celulares, donde se ha visto que el crecimiento
y proliferacion de osteoblastos se ve promovida.
El mismo grupo [35] realiz6 también mas estudios
con idénticos recubrimientos, que se centraron en
las propiedades tribologicas de los recubrimientos
en condiciones fisioldgicas. Los resultados del en-
sayo de pin-on-disk en medio SBF mostraban una
mejor resistencia al desgaste de los recubrimientos
de HAp y de HAp-CNT respecto al sustrato; y, asi-
mismo, la pérdida de masa y volumen era inferior
en el caso de los recubrimientos HAp-CNT res-
pecto a los otros dos.

Kaya [36] realizd recubrimientos similares
(HAp con un 0,5; 1 y 2% en peso de CNT) por
electroforesis sobre sustratos de acero inoxidable,
obteniendo mejoras evidentes en las propiedades
mecanicas respecto a los recubrimientos sélo de
HADp, tanto en dureza, mddulo elastico, tenacidad
como en resistencia a la cizalla interlaminar. Ade-
mas, recalco la conveniencia de realizar tratamien-
tos térmicos, proponiendo uno de 600°C durante
2h para mejorar la resistencia del recubrimiento a
la delaminacion.

Otro tipo de recubrimientos que también son
interesantes son los compuestos HAp-Ag. Desde
hace muchos afios se conoce la accion anti-micro-
biana y anti-bacteriana de la plata, que se ha visto
reflejada en estudios como el de Hollinger [37].
Estos compuestos permitirian combinar la bioac-
tividad de la hidroxiapatita con esta accién con-
tra-infeccion. Chen et al. [38] utilizan el método
sol-gel para realizar recubrimientos de HAp con
un 1 y un 1,5% en peso de nitrato de plata sobre
sustratos de Ti puro. Los resultados muestran que



en los recubrimientos con plata, la adhesion de las
bacterias S.epidermidis y S.aureus es mucho me-
nor que en recubrimientos de HAp, mientras que
los resultados de ensayos de diferenciacion celular
con osteoblastos muestran que no existen dema-
siadas diferencias entre el recubrimiento de HAp
y el que contiene un 1% de nitrato de plata, siendo
ambos osteoconductivos. Asi, los recubrimientos
mixtos aunarian ambas propiedades. Noda et al.
[39], en cambio, realizan recubrimientos de HAp
con un 3% en peso de oxido de plata mediante
proyeccion térmica atmosférica por llama sobre
sustratos de Ti puro. Los resultados muestran una
elevada accion antibacteriana (la bacteria emplea-
da fue un tipo de S.aureus, el MRSA B++); asi
como una presumible osteoconductividad debido
a la capacidad que mostraron estos recubrimien-
tos para formar una capa de apatita sumergidos en
SBF; y una importante liberacion de iones plata
tras 24h de implantacion.

Recubrimientos de hidroxiapatita con compuestos
organicos

Tal y como citan Teng et al. [40], en los ultimos
aflos se ha considerado la posibilidad de combinar
HAp con algin tipo de polimero bioabsorbible.
En concreto, proponen que este polimero sea el
colageno, ya que el colageno tipo I es la molécu-
la estructural mas importante de los tejidos duros.
Kim et al. [41], por ejemplo, recalcan su papel
esencial en la respuesta celular, y Rammelt et al.
[42] realizan estudios sobre su influencia en la re-
modelacion o6sea. Por ello, Teng realiza capas na-
nocompuestas de colageno y unas proporciones de
10, 20 6 30% de HAp en peso por formacién del
sol en condiciones biomiméticas y aplicacion so-
bre sustratos de Ti por “spin-coating”. Al aumen-
tar el porcentaje de HAp, el angulo de contacto es
menor (la hidrofilicidad mayor) y la proliferacion
y diferenciacion de los osteoblastos mayor. Ma-
nara et al. [43] estudian recubrimientos similares
obtenidos mediante deposicion electroquimica a
diferentes tiempos (de 5s a 30min), obteniendo
estructuras interesantes como la de nanocristales
apatiticos rodeando fibras de coldgeno, todas ellas
con elevada afinidad con la fibronectina. Tam-
bién grupos como el de Daugaard et al. [44] han
comparado recubrimientos obtenidos por deposi-
cion electroquimica en condiciones fisioldgicas
de una capa interna de HAp con una capa exter-
na de fibras de colageno frente a recubrimientos
solo de HAp obtenidos por electrodeposicion y
por proyeccion térmica plasma sobre sustratos de
Ti6Al4V en forma de cilindro, que se han inser-

tado en un humero de perro. Tras cuatro semanas
de observacion, se ve que la presencia de HAp ha
resultado en una mejora de la fijacion mecanica.
Los mejores resultados de la resistencia a la ciza-
lla y del crecimiento de hueso se dan con los dos
recubrimientos de HAp; sin embargo, no se dan
mejores resultados con los recubrimientos con co-
lageno, contrariamente a estudios anteriores como
el citado de Rammelt u otros del mismo autor [45],
donde se detalla también el aumento del proceso
de remodelacion 6sea en las zonas de un implante
recubiertas de colageno. Como se ha constatado,
las débiles propiedades mecanicas de estos recu-
brimientos hace necesario realizar mayor numero
de estudios, como el de Kikuchi et al. [46], cen-
trados en mejorar las propiedades mecanicas de
nanocompuestos de HAp y colageno mediante su
reticulacion con glutaraldehido.

Otros grupos que han intentado idear recubri-
mientos compuestos que pudieran optimizar su
funcién, como el de Sun et al. [47], proponen la
deposicion por electroforesis de recubrimientos
graduales sobre sustratos de grafito. En concre-
to, la de capas de quitosano intercaladas con ca-
pas de una matriz de quitosano con nanoparticu-
las de HAp, en un porcentaje al peso que va del
40 al 80%, con la posibilidad de afiadir una capa
suplementaria de quitosano-heparina. Los resul-
tados dan fe de la eficiencia en la deposicion del
recubrimiento, y de la posibilidad del control de
los espesores del mismo. Estos recubrimientos
podrian constituir una nueva via de investigacion,
teniendo en cuenta otros estudios como el de Lin
et al. [48], que recalcan la hemocompatibilidad del
complejo quitosano-heparina.

Otra propuesta es la de Negroiu et al. [49], que
estudian recubrimientos de un compuesto de HAp
y un copolimero maleato de sodio sobre sustratos
de Ti, mediante la técnica de evaporacion laser
(MAPLE, Matrix Assisted Pulsed Laser Evapo-
ration). Los resultados in vitro demuestran que la
viabilidad y proliferacion celular se ve promovida
en estos recubrimientos respecto a los de HAp o a
los propios sustratos.

Se estan estudiando también los bifosfonatos
en combinacion con la HAp. Fleisch y su grupo
[50], [S1] ya habian demostrado la capacidad de
los bifosfonatos para inhibir la reabsorcion osea
mediante su accidn, no aclarada, sobre los os-
teoclastos. Oliveira et al. [52] realizan recubri-
mientos de apatita, obtenidos biomiméticamen-
te por inmersién en una solucién de SBF y de
1,5SBF durante 14 dias, impregnados de un bifos-
fonato, el clodronato de sodio, mediante la adicion
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del bifosfonato a diferentes concentraciones sobre
el recubrimiento, y tres horas después, un secado a
60°C. Los resultados muestran que la presencia de
este bifosfonato a determinadas concentraciones
-las dos menores- estimula la viabilidad celular
respecto a la referencia. El efecto positivo de los
bifosfonatos en la osteointegracion de un implan-
te se ve refrendado también por estudios como el
de Jakobsen et al. [53], donde se constata que la
inyeccion local de un bifosfonato, en el sitio de
implantacion de una protesis de Ti6Al4V con un
recubrimiento de HAp obtenido por proyeccion
plasma, lleva a un aumento del volumen del hueso
en la zona del peri-implante y de la resistencia a la
cizalla, aunque no se observen grandes diferencias
en la zona de contacto hueso-implante.

Mencion aparte merecen las mezclas realiza-
das por Sanpo y Khor [54]. Este grupo propone
el empleo de mezclas de un polvo nanométrico de
HAp dopada con Ag y un polvo de PEEK, para
proyectarlas mediante proyeccion fria sobre un
sustrato de vidrio. Los resultados muestran una
capacidad antibacteriana, mayor a mayor porcen-
taje de HAp-Ag en la mezcla, que no ha variado de
antes a después de la proyeccion.

Recubrimientos de 6xido de titanio

Recubrimientos de oxido de titanio

Tradicionalmente, el uso que se le ha dado al
oxido de titanio es distinto al biomédico, explo-
tandose principalmente sus propiedades fotocata-
liticas (Linsebigler et al. [55]), mientras que sus
propiedades bioldgicas han sido mucho menos
analizadas. A priori, es un compuesto no bioac-
tivo. Algunos estudios lo consideran bioinerte,
mientras que otros defienden que permite la for-
macién de hueso sobre su superficie sin formar
una capsula fibrosa (biocompatible), aunque no
la favorezca (no osteoinductivo, y por ende no
bioactivo). Todos estos estudios combinan el TiO2
con otro compuesto, o le aplican algun tratamiento
o condiciones especiales para aprovechar sus otras
propiedades (mecénicas, anticorrosion...) en usos
biomédicos.

Se puede decir que, de por si, todas las protesis
de titanio tienen una capa de 6xido de titanio sobre
su superficie, ya que se forma de manera natural,
y es ella la que interacciona con el medio, siendo
bioinerte, tal y como afirman Breme [56] y Och-
senbein [57]. Los estudios de Jaworski et al. [58]
han concluido que los recubrimientos de TiO2 tie-
nen unas buenas propiedades mecanicas. Asimis-
mo, a raiz de los estudios de Lamaka et al. [59],

que proponen el uso de recubrimientos de TiO2
sobre sustratos de Al por su elevada resistencia a
la corrosion, Chiu et al. [60] realizaron recubri-
mientos de anatasa sobre sustratos de NiTi por
sol-gel, seguido de dip-coating y de un tratamien-
to hidrotermal (105°C durante 24h), con excelente
resistencia a la corrosion. Tomando como base es-
tos resultados, Shi et al. [61] muestran como recu-
brimientos de TiO2 depositados por dip-coating,
en una solucién precursora del TiO2 a 50°C y con
un tratamiento hidrotermal a 120°C, durante un
periodo entre 7'y 24 horas, sobre sustratos de mag-
nesio oxidados por oxidacion mediante micro-ar-
co (MAO, micro-arc oxidation), tienen una resis-
tencia a la corrosion en medio bioldgico (solucion
Hank’s) muy superior a la del sustrato sin TiO2.
Pero desde el punto de vista bioldgico, es con-
veniente sefialar que, de acuerdo con Uchida et al.
[62], se sospecha que la nucleacion de una capa de
apatita sobre el 6xido de titanio depende mucho
de la orientacion cristalografica de los planos de
la apatita y del 6xido de titanio, y se favoreceria
mas en la anatasa que en el rutilo. Algunos estu-
dios, para mejorar el comportamiento bioldgico,
recurren simplemente a tratamientos fisicos o qui-
micos de un recubrimiento ya realizado de 6xido
de titanio, en cualquiera de sus fases. Por ejem-
plo, se le puede realizar un tratamiento alcalino
al recubrimiento de TiO2, como proponen Chen
et al. [63], que muestran la capacidad de formar
una capa de apatita en su superficie tras inmersion
en SBF durante 14 a 28 dias, contrariamente a los
recubrimientos no tratados. Li et al. [64] atribu-
yen este hecho a la multiplicacion de los grupos
funcionales Ti-OH sobre la superficie. Este au-
mento de la bioactividad con estos tratamientos
se observa también en otros articulos, como el
de Wei et al. [65]. Otra posibilidad es irradiar los
recubrimientos de TiO2 con luz ultravioleta. Esta
luz tiene la capacidad de inducir la creacion so-
bre la superficie de abundantes grupos Ti-OH, tal
y como explican Henderson [66] o Liu et al. [67],
lo cual favorece la formacion de una capa apatiti-
ca. Asimismo, estudios histoldgicos realizados por
los segundos muestran que tras 168h de irradia-
cion UV, los recubrimientos permiten, no solo la
adhesion de hueso al recubrimiento, sino la forma-
cion de nuevo hueso tras 2 meses de implantacion,
contrariamente a los recubrimientos no irradiados.
Otros grupos intentan otras vias para aunar
bioactividad y adhesion en estos recubrimientos.
Brohede et al. [68] depositan un recubrimiento
gradual por PVD sobre sustratos de Ti, variando el
caudal de oxigeno, de manera que se obtenga ana-



tasa en la superficie y titanio en la interfaz de con-
tacto con el sustrato, con variacion gradual en la
composicion de uno a otro extremo. Se consigue
un valor de adherencia de 1,69 GPa, muy superior
al requerido segiin normas. Ademas, las pruebas
de inmersion en SBF mostraron la formacion de
capa de apatita en superficie tras la primera semana.

Sin duda, el modo mas prometedor de obtener
una bioactividad con recubrimientos de TiO2 es
realizarlos de manera que tengan una estructura
nanométrica. Recientemente se ha reconocido, a
partir de los trabajos de Cavalcanti-Adam et al.
[69] o Von der Mark et al. [70], la importancia de
la organizacion nanométrica de las sefiales extra-
celulares de la matriz en la respuesta celular: Las
distancias entre receptores celulares para un de-
terminado péptido y la organizacion espacial de
éstos estan a escala celular, y esto ha hecho que
la mayoria de aproximaciones actuales a recu-
brimientos de o0xido de titanio sean a escala na-
nométrica. Ochbensein et al. [57] consiguen re-
cubrimientos de 6xido de titanio (rutilo/anatasa)
nanoestructurados sobre sustratos de Ti, mediante
la técnica sol-gel, con aplicacion del sol por spin-
coating seguido de un recocido a 450°C durante
1h. Los resultados de ensayos in vitro realizados
con células constatan el buen comportamiento de
las mismas sobre estos recubrimientos, su buena
adhesion y proliferacion. Advincula et al. [71]
han estudiado la formacion de recubrimientos de
TiO2 nanoestructurado por sol-gel sobre sustratos
de Ti6Al4V, activando previamente la superficie
mediante la inmersion durante 10 minutos en so-
lucién “pirafia”, que promueve la formacién de
radicales OH- en la superficie. Los resultados de
adherencia son extraordinariamente clevados, 76
MPa; y se combinan con una buena resistencia a
la corrosion y la pronta formacion de una capa de
apatita en superficie, con precipitacion ya tras el
primer dia; asi como con la capacidad de ejercer
de barrera eficaz contra la liberacion de iones me-
talicos del sustrato.

Sin embargo, la via mas prolifica, actualmente,
en recubrimientos nanoestructurados de 6xido de
titanio es el empleo de nanotubos de TiO2 obteni-
dos por oxidacion anoddica sobre sustratos de Ti,
que se hacen crecer directamente sobre la super-
ficie de titanio, de manera que se cree una union
directa -quimica- entre los nanotubos de 6xido y
el titanio, y de ahi que se obtengan buenas adhe-
rencias, tal y como aclaran Crawford et al. [72]. El
mismo autor menciona [72,73,74] asimismo que
la principal ventaja de estos nanotubos son sus
propiedades mecanicas, de gran parecido con las

del hueso. Von Wilmowski et al. [75] han obtenido
recubrimientos como los citados para hacer estu-
dios bioldgicos. Ensayos in vivo en cerdos a di-
versos tiempos entre 3 y 90 dias tienen resultados
que muestran, en primer lugar, pocas diferencias
en la superficie de contacto hueso-recubrimiento y
en la segregacion de osteocalcina entre las mues-
tras recubiertas con nanotubos y las de Ti. Si se
observa, en cambio, mayor segregacion de cola-
geno tipo I en las muestras con nanotubos, lo cual
indica una promocion de la diferenciacion celular.
Ma et al. [76] realizan recubrimientos de nanotu-
bos de TiO2 sobre Ti, sometiéndolos después a un
tratamiento térmico (2h a 500°C) de cristalizacion
y a una pre-calcificacion por inmersion en una so-
lucion de Na2HPO4 a 0,5M durante 24h y en una
de Ca(OH)2 saturada durante Sh. Los resultados
muestran la presencia de una capa de apatita en
superficie tras los primeros 7 dias, contrariamente
a los nanotubos sin precalcificar, los cuales pre-
sentan resultados mucho mas pobres.

Recubrimientos de éxido de titanio con otros com-
puestos

Huang et al. [77] proponen el uso de recubri-
mientos de TiO2 obtenidos mediante deposicion
atomica sobre nanofibras de Si depositadas sobre
sustratos de Ti. Los resultados in vitro muestran
una mejora de la proliferacion celular respecto a
las referencias, ademas de un aumento de la dife-
renciacion celular y la mineralizacion.

Bienias et al. [78], Ochbensein [57], Adrita-
lo [79] y Areva et al. [80] estudian intercapas de
Si02-TiO2 sobre sustratos de Ti y Ti6Al4V, ob-
servando que la intercapa mixta produce una me-
jora de la adherencia del recubrimiento, que la
proliferacion celular (fibroblastos y osteoblastos)
se ve favorecida por estos recubrimientos y que
hay, también, una prolongada actividad osteoblas-
tica que lleva a una formacion rapida de matriz
extracelular y, por tanto, de hueso. Los resultados
de inmersion en SBF muestran una aparicion de
apatita en superficie, aunque lenta.

Wei et al. [81] realizan recubrimientos com-
puestos de oxido de titanio con CaTiO3 sobre
sustratos de Ti6Al4V por oxidacion plasma elec-
troquimico (PEO, plasma electrochemical oxi-
dation), con post-tratamientos en medio alcalino
(24h a 60°C en una solucidén a SM) y a alta tempe-
ratura (1h a 800°C), que en los primeros siete dias
de inmersioén en SBF permiten la precipitacion en
superficie de una capa de apatita.

Como en el caso de la HAp, otro compuesto
que se afiade, en ocasiones, a los recubrimientos
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de oxido de titanio es la plata (ver Necula et al.
[82]), por sus propiedades antimicrobianas y anti-
bacterianas (ver lo dicho por Hollinger mas arriba
[37]), En este caso la Ag se encuentra en forma
de nanoparticulas infiltradas en la capa de éxido
(anatasa/rutilo) obtenida por oxidacion electroli-
tica por plasma. Los resultados muestran la elimi-
nacion total de bacterias como el Staphylococcus
aureus durante las primeras 24 horas de implan-
tacion.

Yuan et al. [83] han hecho algun intento de
realizar recubrimientos de 6xido de titanio con
butdxido de titanio sobre acero inoxidable via sol-
gel, obteniendo muy buena resistencia a la bioco-
rrosion y capacidad de formar una capa apatitica
en su superficie.

Recubrimientos de HA/TiO2

En capas separadas

Zhang et al. [84], Wen et al. [85] y He et al.
[86] realizan recubrimientos via sol-gel aplicados
mediante dip-coating o spin-coating, respectiva-
mente, que consisten en una capa de TiO2 sobre
el correspondiente sustrato seguida de una capa de
HAp, encontrando que tras el primer dia se induce
la formacion de una capa de apatita sobre la su-
perficie.

Otra posibilidad es la que emplean Tomaszek
et al. [87]; la de obtener recubrimientos multica-
pa via proyeccion térmica, por proyeccion plasma
de suspension (suspension plasma spraying) sobre
sustratos de Ti, con cierto control de la aparicion
de fases derivadas de la hidroxiapatita no desea-
das, segun la potencia aplicada.

Lee et al. [88] realizan recubrimientos simila-
res mediante la deposicion por haz de electrones
(electron-beam deposition) a escala nanométrica
sobre sustratos de Ti, sometiendo el recubrimiento
de TiO2 a 500°C durante 2h y el conjunto de los
dos a temperaturas entre 450 y 600°C durante 2h.
Los resultados muestran una mejora en la adhe-
rencia del recubrimiento para los diferentes trata-
mientos térmicos respecto a los recubrimientos de
HAp, manteniéndose la adherencia tras un dia de
inmersion en SBF. La velocidad de disolucién es
menor que en el caso de la HAp sola, y el compor-
tamiento celular in vitro es similar al obtenido con
recubrimientos de HAp, de lo cual se deduce que
hay buena proliferacién y diferenciacion.

Wang et al. [89] consideran la aplicacion de
una capa de nanotubos de TiO2 (anatasa) por ano-
dizado sobre Ti seguida de un tratamiento térmico
a 500 °C, y tras ella, la obtencion de HAp por de-

posicion electroquimica seguida de la inmersion
en NaOH a 0,1mol/L durante 2h. Se mejora, con
ello, la adherencia del recubrimiento respecto a los
recubrimientos s6lo de HAp por el entrelazado de
los cristales de HAp entre los nanotubos de TiO2.

Albayrak [et al.] [90] emplean la deposicion
electroforética para obtener estos recubrimientos
sobre Ti6Al4V: se deposita la capa de TiO2 (ana-
tasa) seguida de la de HAp (ambas con estructura
nanométrica), y se aplica finalmente un tratamien-
to térmico de sinterizacion a 1000°C. Asi se obtie-
nen mejoras en la resistencia a la cizalla en los re-
cubrimientos mixtos a menores voltajes y se evita
la descomposicion de la HAp a altas temperaturas.

Intentos de grupos como el de Zhu et al. [91]
de conseguir recubrimientos tri-capa sobre sus-
tratos de Ti, con una capa interna de TiO2 densa
(anatasa) formada por oxidacion preanddica; una
capa media formada por TiO2 porosa (rutilo/ana-
tasa) formada por MAO (“microarc oxidation”); y
una capa externa formada por HAp obtenida por
via hidrotermal, han desembocado en excelente
resistencia a la corrosion. Ademas, estos recubri-
mientos presentan una excelente capacidad de ad-
sorcion para las proteinas, y buenos resultados tras
ensayos celulares in vitro (buena proliferacion y
diferenciacion celular -resultados tras 28 dias) e in
vivo (capacidad de formacion de tejido dseo tras
30 dias).

Sun y Wang [92] realizan estos recubrimien-
tos multicapa de forma biomimética sobre sustra-
tos de Ti o de NiTi: forman una primera capa de
TiO2 (anatasa) por oxidacion con H202 y técnicas
de envejecimiento (“hot water aging technique”),
y después inducen la formacion de una capa de
apatita por un proceso biomimético acelerado (in-
mersién en una soluciéon 5SBF por varios perio-
dos de tiempo). El resultado es una buena interfaz
recubrimiento-sustrato.

En la misma capa

Se han hecho estudios sobre la idoneidad de
crear recubrimientos que contengan hidroxiapatita
y titania mezclados.

Los articulos que se inclinan por hacerlo via
sol-gel obtienen resultados esperanzadores. Im et
al. [93] obtienen recubrimientos de HAp y TiO2
(a 10, 30, 50 y 70% molar) via sol-gel aplicados
mediante spin-coating a 2000 rpm durante 10s y
sometidos a un tratamiento térmico a 500°C du-
rante 2 h, sobre sustratos de Ti. Los resultados
muestran tener unas buenas adherencias al sustra-
to (evaluadas por “scratch test”), mejores cuanto
mayor porcentaje de TiO2 se emplea; asimismo,



se comprueba la capacidad de formacioén de una
capa apatitica (aunque para tiempos posteriores a
una semana), y se ve que el comportamiento celu-
lar (la adhesion cuanto menos) es buena y también
mejora con el aumento del porcentaje de TiO2.

Han, Yu y Zhou [94] realizan otros intentos
sobre sustratos de Ti, via sol-gel con aplicacion
por spin-coating a 1500 rpm durante 20s, con pro-
porciones molares de 80%HA / 20%TiO2, segui-
do de tratamientos térmicos a varias temperaturas
entre 450 y 1200 °C. Los resultados demuestran
que el efecto del oxido de titanio es un aumento
de la consistencia y el ajuste en la interfaz recubri-
miento-sustrato, de la adherencia del recubrimien-
to (con tratamientos térmicos a 1200°C se llegan
a valores de 50 MPa), ademas de un aumento en
la temperatura de cristalizacion de la HAp, y una
mejora de la resistencia a la corrosion. También
se observa que el comportamiento en condiciones
fisioldgicas es bueno: el recubrimiento tiene capa-
cidad formadora de capa de apatita tras 2 dias de
inmersion, y los resultados in vitro muestran una
buena proliferacion osteoblastica. También Natha-
nael et al. [95] realizan recubrimientos compues-
tos de HAp/TiO2 nanoestructurado a diferentes
proporciones (0, 10, 20, 50, 80 y 100% de TiO2
en volumen) sobre sustratos de vidrio, mediante
la técnica sol-gel, aplicandolo por dip-coating se-
guido de un tratamiento térmico a 500°C durante
1h. Los resultados muestran recubrimientos mas
uniformes, menos rugosos, y con mejores propie-
dades mecanicas (modulo elastico, dureza y adhe-
rencia) a mayores porcentajes de TiO2, ya que esta
fase ejerce de matriz sobre la cual las nanoparticu-
las de HAp se pueden depositar mas eficientemen-
te y mas homogéneamente.

También hay grupos como el de Gaona, Lima
y Marple [96], que proyectan recubrimientos
mixtos por proyeccion térmica sobre sustratos de
Ti6Al4V; en concreto, por HVOF con propileno.
Se trata de recubrimientos nanoestructurados, de
TiO2, al 80 0 90% en peso, en forma mayoritaria-
mente de rutilo tras la proyeccion, con HAp. Las
propiedades mecénicas del recubrimiento, como
la adherencia (valores de 68 MPa con un 20% de
HAp, y valores superiores a la resistencia del pe-
gamento con un 10% de HAp) o la dureza mejoran
respecto a los recubrimientos de HAp, y son mejo-
res a menor porcentaje de la misma. Resultados in
vitro de recubrimientos similares (con el 10% de
HAp en peso) obtenidos por el mismo grupo [97]
muestran un comportamiento celular (adhesion,
proliferacién y diferenciacion celular) muy bueno,
mejor que en el caso de recubrimientos de HAp

obtenidos por plasma o de sustratos de Ti6Al4V
sin recubrir.

Otra manera se obtener estos recubrimientos
es por “sputtering”: determinados grupos, como
el de Boyd et al. [98,99] depositan por “sputte-
ring” recubrimientos de titanio seguidos de recu-
brimientos de fosfatos de calcio sobre sustratos de
Ti-6Al-4V. Mediante la aplicacion de tratamientos
térmicos, se provoca la difusion del dxido de tita-
nio formado a través del recubrimiento poroso de
fosfato calcico, lo cual da lugar a recubrimientos
de composiciones graduales con muy buen com-
portamiento celular en su superficie.

Kim et al. [100] han empleado la MAO (mi-
croarc oxidation) combinada con deposicion elec-
troforética: por MAO, se forma un recubrimiento
poroso de TiO2 sobre una superficie de Ti mien-
tras por EPD particulas de HAp cargadas negati-
vamente migran a través de los poros del TiO2.
Las superficies obtenidas de esta manera muestran
una importante diferenciacion celular.

Otras combinaciones

Existen otros intentos de combinar hidroxiapa-
tita sustituida con iones fluor con TiO2. Estudios
previos como el de Cheng et al. [101] detectaron
que el F- mejora la estabilidad de la HAp, asi
como su bioactividad. Promueve la mineraliza-
cién en el proceso de formacion de nuevo tejido
0seo, tal y como demuestran estudios como el de
Kim et al. [102], asi que intentos como el de Wang
et al. [103] de depositar estos recubrimientos mix-
tos sobre Ti via electrodeposicion seguida de una
inmersién en NaOH a 0,1M a 60°C durante 48h y
de una calcinacion en vacio a 650°C durante 2h
demuestran que la adicion de iones F- y de TiO2
mejora la cristalinidad de la HAp y disminuye el
tamaifio de cristal; asimismo, la adherencia del re-
cubrimiento mejora y el ratio de disolucion dis-
minuye, mientras que la bioactividad in vitro es
similar a la de recubrimientos de HAp.

También existen grupos como el de Mo et al.
[104] que realizan, sobre Ti, recubrimientos na-
noestructurados de HAp con Ag+ combinada con
TiO2 (anatasa) por inmersion, seguida de un seca-
do a 150°C y de un tratamiento térmico a 400°C-
750°C en vacio durante 10min: los efectos antibac-
terianos del recubrimiento son patentes al eliminar
tras 24h mas del 99% de las bacterias estudiadas.

Conclusion

Existen muchas otras combinaciones de mate-
riales que pueden ser utiles o recomendables para
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realizar recubrimientos bioactivos, pero requeri-
rian otro estado del arte. En cuanto a las técnicas
empleadas, se puede decir, teniendo en cuenta sus
caracteristicas y los resultados observados, que
hoy dia la via mas eficaz y rapida para obtener re-
cubrimientos de bioceramicos de ciertos espesores
es la proyeccidén térmica: a pesar de las ventajas
que pueden presentar los otros métodos (en parti-
cular, las vias biomiméticas, las mas convenientes
para obtener recubrimientos con excelente bio-
compatibilidad por su similitud con el tejido 6seo,
pero poco viables industrialmente por la lentitud
con la que se consiguen capas de cierto espesor),
el unico que permite realizar estos recubrimien-
tos de forma automatizada, rapida y eficiente es
la proyeccion térmica en todas sus variantes, Y,
segun el caso, determinados procesos de conver-
sion como el anodizado o la MAO. El rango de
composiciones utilizable es limitado (notable en
el caso de las biomoléculas), pero para poder utili-
zar industrialmente otros métodos seria necesario
optimizar los equipamientos de tal manera que la
produccién compensara el tiempo y el dinero em-
pleado.

Una vez esto definido, se deberia pensar en op-
timizar siempre los pardmetros y las composicio-
nes empleados en estas técnicas, para mejorar en
lo posible los resultados clinicos.

Para ello, la primera medida seria no optar por
la simple proyeccion plasma, ya que presenta,
como ya se ha dicho, muchos inconvenientes; sino
por HVOF o CGS optimizadas.

Referencias

1.  Britel, O. Modélisation et optimisation par
la méthodologie des plans d’expérience de la
synthése de [I’hydroxyapatite phosphocalci-
que, du phosphate tricalcique apatitique et du
phosphate de calcium apatitique carbonate. These
doctorale, 2007

2.  Gallo, J. [et al.] Poor survival of ABG I hip
prosthesis in younger patients. Biomedical Papers
of the medical faculty of the University Palacky,
vol. 152, issue 1, p. 163-168 (2008)

3. Park, D.S. [et al.] Improved biocompatibility
of hydroxyapatite thin films prepared by aerosol
deposition. Journal of Biomedical Materials Re-
search. Part B: Applied biomaterials, vol. 94B,
issue 2, p. 353-358 (2010)

4. Xie, J.; Luan, B.L. Formation of hydroxyapatite
coating using novel chemo-biomimetic method.
Journal of Materials Science: Materials in Medi-
cine, vol.19, issue 10, p. 3211-3220 (2008)

5. Yang, X. [et al.] Biomimetic Ca-P coating on pre-
calcified Ti plates by electrodeposition method.

10.

11.

12.

13.

14.

15.

16.

17.

18.

Applied surface science, vol. 256, issue 9, p.
2700-2704 (2010)

Forsgren, J. [et al.] Formation and adhesion of
biomimetic hydroxyapatite deposited on titanium
substrates. Acta Biomaterialia, vol. 3, issue 6, p.
980-984 (2007)

Ohtsuki, C.; Kamitakahara, M.; Miyazaki, T.
Coating bone-like apatite onto organic substrates
using solutions mimicking body fluid. Journal of
Tissue Engineering and Regenerative Medicine,
vol. 1, issue 1, p. 33-38 (2007)

Takeuchi, A. [et al.] Biomimetic deposition of
hydroxyapatite on a synthetic polypeptide with
B sheet structure in a solution mimicking body
fluid. Journal of Materials Science: Materials in
Medicine, vol.19, issue 1, p. 387-393 (2008)
Pribosic, 1.; Klopcic, S.B.; Kosmac, T. Biomi-
metic preparation and characterization of bioac-
tive coatings on alumina and zirconia ceramics.
Journal of the American Ceramic Society, vol. 93,
issue 1, p. 288-294 (2010)

Wood, M.A. Colloidal lithography and current
fabrication techniques producing in-plane na-
notopography for biological applications. Journal
of the Royal Society Interface, vol. 4, issue 12, p.
1-17 (2007)

Bigi, A. [et al.] In vitro culture of mesenchymal
sells onto nanocrystalline hydroxyapatite-coated
Ti13Nb13Zr alloy. Journal of Biomedical Mate-
rials Research Part A, vol. 82A, issue 1, p. 213-
221 (2007)

Bigi, A. [et al.] The response of bone to nano-
crystalline hydroxyapatite-coated Til3Nbl1Zr
alloy in an animal model. Biomaterials, vol.29,
issue 11, p. 1730-1736 (2008)

Xiong, J. [et al.]| Nanohydroxyapatite coating on
a titanium-niobium alloy by a hydrothermal pro-
cess. Acta Biomaterialia, vol.6, issue 4, p.1584-
1590 (2010)

Li, Y. [et al.] The biocompatibility of nanostruc-
tured calcium phosphate coated on micro-arc
oxidized titanium. Biomaterials, vol.29, issue 13,
p.2025-2032 (2008)

Guo, Y.; Zhou, Y.; Jia, D. Fabrication of hydro-
xycarbonate apatite coatings with hierarchically
porous structures. Acta Biomaterialia, vol. 4, is-
sue 2, p. 334-342 (2008)

Marie, P.J. Strontium ranelate: a novel mode of
action optimizing bone formation and resorption.
Osteoporos, vol.16, issue 1, p. 7-10 (2005)
Ammann, P. Strontium ranelate: a novel mode of
action leading to renewed bone

quality. Osteoporos, vol. 16, issue 1, p. 11-15
(2005)

Xue, W. [et al.] Preparation and cell-materials
interactions of plasma sprayed strontium-con-
taining hydroxyapatite coating. Surface & Coa-
tings Technology, vol.201, issue 8, p. 4685-4693
(2007)



19.

20.

21.

22.

23.

24.

25.

26.

27.

28.

29.

30.

31.

Capuccini, C. [et al.] Strontium-substituted hy-
droxyapatite coatings synthesized by pulsed-laser
deposition: In vitro osteoblast and osteoclast res-
ponse. Acta Biomaterialia, vol.4, issue 6, p. 4685-
4693 (2007)

Chen, D.M.; Fu, Y.F. Evaluation on the mecha-
nical properties of the solid solution of strontium
substituted hydroxyapatite. Chinese Journal of
Stomach Materials Apparatus, vol. 19, p. 178-183
(2001)

Carlisle, E.M. Silicon: a possible factor in bone
calcification. Science, vol 167, p. 279-280 (1970)
Li [et al.] Process of formation of bone-like
apatite layer on silica gel. Journal of Materials
Science. Materials in medicine, vol. 4, p. 127-131
(1993)

Thian, E.S. [et al.] Silicon-substituted hydroxya-
patite: the next generation of bioactive coatings.
Materials Science and Engineering: C, vol. 27,
issue 2, p. 251-256 (2007)

Xiao, F.J. [et al.] Silicon-substituted hydroxya-
patite composite coating by using vacuum-plas-
ma spraying and its interaction with human serum
albumin. Journal of Materials Science: Materials
in Medicine, vol. 20, issue 8, p. 1653-1658 (2009)
Xiao, F.J. [et al.] Electrophoretic deposition of
titanium/silicon-substituted hydroxyapatite com-
posite coating and its interaction with bovine
serum albumin. Transactions of Nonferrous Me-
tals Society of China, vol. 19, issue 1, p. 125-130
(2009)

Stojanovic, D. [et al.] Bioactive glass-apatite
composite coating for titanium implant synthesi-
zed by electrophoretic deposition. Journal of the
European Ceramic Society, vol. 27, issue 2-3, p.
1595-1599 (2007)

Bharati, S. [et al.] Studies on a novel bioactive
glass and composite coating with hydroxyapatite
on titanium based alloys: effect of y-sterilization
on coating. Journal of the European Ceramic So-
ciety, vol. 29, issue 12, p. 2527-2535 (2009)

Xie, X.-H. [et al.] Enhanced osteointegration of
orthopaedic implant gradient coating composed
of bioactive glass and nanohydroxyapatite. Jour-
nal of Materials Science: Materials in Medicine,
vol. 21, p. 2165-2173 (2010)

Morks, MLF. Fabrication and characterization of
plasma-sprayed HA/SiO2 coatings for biomedi-
cal application. Journal of the Mechanical Be-
havior of Biomedical Materials, vol. 1, issue 1,
p.105-111 (2008)

Morks, M.F.; Fahim, N.F.; Kobayashi, A.
Structure, mechanical performance and elec-
trochemical characterization of plasma sprayed
Si02/Ti-reinforced hydroxyapatite biomedical
coatings. Applied Surface Science, vol. 255, is-
sue 5, p.3426-3433 (2008)

Jenkins, G.M.; De Carvalho Francisco, X. Bio-
medical applications of carbon fiber reinforced

32.

33.

34.

35.

36.

37.

38.

39.

40.

41.

42.

43.

44.

carbon in implanted prostheses. Carbon, vol. 15,
issue 1, p.33-37 (1977)

Christel, P. [et al.] Development of a carbon-car-
bon hip prosthesis. Journal of Biomedical Mate-
rials Research, vol. 21, issue 2, p. 191-218 (1987)
Chen, Y. [et al.] Laser-surface-alloyed carbon
nanotubes reinforced hydroxyapatite composite
coatings. Applied Physics Letters, vol. 86, issue
25, p. 251905- 251905.03 (2005)

Balani, K. [et al.] Plasma-sprayed carbon nano-
tube reinforced hydroxyapatite coatings and their
interaction with human osteoblasts in vitro. Bio-
materials, vol. 28, issue 4, p. 618-624 (2007)
Balani, K. [et al.] Tribological behaviour of plas-
ma-sprayed carbon nanotube-reinforced hydrox-
yapatite coating in physiological solution. Acta
Biomaterialia, vol. 3, issue 6, p. 944-951 (2007)
Kaya, C. Electrophoretic deposition of carbon
nanotube-reinforced hydroxyapatite bioactive la-
yers on Ti-6Al1-4V alloys for biomedical applica-
tions. Ceramics International, vol. 34, issue 8, p.
1843-1847 (2008)

Hollinger, M. A. Toxicological aspects of topical
silver pharmaceuticals. Critical reviews in toxico-
logy, vol. 26, issue 2, p. 255-260 (1996)

Chen, W. [et al.] Antibacterial and osteogenic
properties of silver-containing hydroxyapatite
coatings produced using a sol gel process. Jour-
nal of Biomedical Materials Research Part A, vol.
82A, issue 4, p.899-906 (2007)

Noda, I. [et al.] Development of novel thermal
sprayed antibacterial coating and evaluation of
release properties of silver ions. Journal of Bio-
medical Materials Research part B: Applied Bio-
materials, vol. 89B, issue 2, p. 456-465 (2008)
Teng, S. [et al.] Bioactive nanocomposite coa-
tings of collagen/hydroxyapatite on titanium
substrates. Journal of Materials Science: Mate-
rials in Medicine, vol. 19, issue 6, p. 2453-2461
(2008)

Kim, H.W. [et al.] Fibrillar assembly and stabi-
lity of collagen coating on titanium for improved
osteoblast responses. Journal of Biomedical Ma-
terials Research, vol. 75A, issue 3, p. 629-638
(2005)

Rammelt, S. [et al.] Coating of titanium implants
with collagen, RGD peptide and chondroitin
sulphate. Biomaterials, vol. 27, issue 32, p. 5561-
5571 (2006)

Manara, S. [et al.] Electrochemically-assisted
deposition of biomimetic hydroxyapatite-colla-
gen coatings on titanium plate. Inorganica Chi-
mica Acta, vol. 361, issue 6, p. 1634-1645 (2008)
Daugaard, H. [et al.] The effect on bone growth
enhancement of implant coatings with hydroxya-
patite and collagen deposited electrochemically
and by plasma spray. Journal of Biomedical Ma-
terials Research Part A, vol. 92, issue 3, p. 913-
921 (2010)

45



46

45.

46.

47.

48.

49.

50.

51.

52.

53.

54.

55.

56.

57.

58.

Rammelt, S.A. Coating of titanium implants with
type-I collagen. Journal of Orthopaedic Research,
vol. 22, p. 1025-1034 (2004)

Kikuchi, M. [et al.] Glutaraldehyde cross-linked
hydroxyapatite/collagen self-organized nano-
composites. Biomaterials, vol. 25, issue 1, p.63-
69 (2004)

Sun, F.; Pang, X.; Zhitomirsky, I. Electropho-
retic deposition of composite hydroxyapatite-
chitosan-heparin coatings. Journal of Materials
Processing Technology, vol. 209, issue 3, p.
1597-1606 (2009)

Lin, W.C.; Tseng, C.H.; Yang, M.C. In vitro
hemocompatibility evaluation of a thermoplastic
polyurethane membrane with surface-immobili-
zed water-soluble chitosan and heparin. Macro-
molecular Bioscience, vol. 5, issue 10, p. 1013-
1021 (2005)

Negroiu, G. [et al.] Biocompatibility evaluation
of a novel hydroxyapatite-polymer coating for
medical implants (in vitro tests). Journal of Ma-
terials Science: Materials in Medicine, vol. 19,
issue 4, p. 1537-1544 (2008)

Fleisch, H. Bisphosphonates: Mechanisms of ac-
tion. Endocrine Reviews, vol. 19, issue 1, p. 80-
100 (1999)

Fleisch, H. Bisphosphonates: preclinical aspects
and use in osteoporosis. Annals of Medicine, vol.
29, p.55-62 (1997)

Oliveira, A.L. [et al.] Biomimetic Ca-P coa-
tings incorporating bisphosphonates produced
on starch-based degradable biomaterials. Journal
of biomedical materials research part B: Applied
Biomaterials, vol. 92, issue 1, p. 55-67 (2009)
Jakobsen, T. [et al.] Local bisphosphonate
treatment increases fixation of hydroxiapatite-
coated implants inserted with bone compaction.
Journal of Orthopaedic Research, vol. 27, issue 2,
p. 189-194 (2009)

Sanpo, N.; Khor, K.A. [et al.] Antibacterial pro-
perties of cold-sprayed HA-Ag/PEEK coating.
Journal of Thermal Spray Technology, vol. 18,
issue 1, p.10-15 (2009)

Linsebigler, A.L.; Lu, G.; Yates, J.T. Photoca-
talysis on TiOn Surfaces: principles, mechanisms,
and selected results. Chemical Reviews, vol. 95,
p. 735-758 (1995)

Breme, J. Titanium and titanium alloys, biomate-
rials of preference. Revue de métallurgie, vol. 10,
p. 625-637 (1989)

Ochsenbein, A. [et al.] Osteoblast responses to
different oxide coatings produced by the sol-gel
process on titanium substrates. Acta Biomateria-
lia, vol. 4, issue 5, p. 1506-1517 (2008)
Jaworski, R. [et al.] Characterization of me-
chanical properties of suspension plasma spra-
yed TiO2 coatings using scratch test. Surface &
Coatings Technology, vol. 202, issue 12, p. 2644-
2653 (2008)

59.

60.

61.

62.

63.

64.

65.

66.

67.

68.

69.

70.

71.

72.

Lamaka, S.V. [et al.] Nanoporous titania inter-
layer as reservoir of corrosion inhibitors for coa-
tings with self-healing ability. Process in organic
coatings, vol. 58, issues 2-3, p. 127-135 (2007)
Chiu, K.Y. [et al.] Characterization and co-
rrosion studies of titania-coated NiTi prepared
by sol-gel technique and steam crystallization.
Applied Surface Science, vol. 253, issue 16, p.
6762-6768 (2007)

Shi, P. [et al.] Improvement of corrosion resis-
tance of pure magnesium in Hanks’ solution by
microarc oxidation with sol-gel TiO2 sealing.
Journal of Alloys and Compounds, vol. 469, is-
sues 1-2, p. 286-292 (2009)

Uchida, M. [et al.] Structural dependence of apa-
tite formation on titania gels in a simulated body
fluid. Journal of Biomedical Materials Research,
vol. 64A, issue 1, p. 164-170 (2003)

Chen, D. [et al.] Apatite formation on alkaline-
treated dense TiO2 coatings deposited using the
solution precursor plasma spray process. Acta
Biomaterialia, vol. 4, issue 3, p. 553-559 (2008)
Li, P. [et al.] A role of hydrated silica, titania and
alumina in forming biologically active bone-like
apatite on implant. Journal of Biomedical Mate-
rials Research, vol. 28, issue 1, p. 7-15 (1994)
Wei, D. [et al.] Characteristic and in vitro bioac-
tivity of a microarc-oxidized TiO2-based coating
after chemical treatment. Acta Biomaterialia, vol.
3, issue 5, p.817-827 (2007)

Henderson, M.A. Structural sensitivity in the
dissociation of water on TiO2 single-crystal sur-
faces. Langmuir, vol. 12, issue 21, p. 5093-5098
(1996)

Liu, X. [et al.] UV-irradiation-induced bioactivi-
ty on TiO2 coatings with nanostructural surface.
Acta Biomaterialia, vol. 4, issue 3, p. 544-552
(2008)

Brohede, U. [et al.] A novel graded bioactive
high adhesion implant coating. Applied Surface
Science, vol. 255, issue 17, p. 7723-7728 (2009)
Cavalcanti-Adam E.A. [et al.] Cell adhesion
and response to synthetic nanopatterned environ-
ments by steering receptor clustering and spatial
location. HFSP Journal, vol. 2, issue 5, p. 276-
285 (2008)

Von der Mark, K. [et al.] Nanoscale engineering
of biomimetic surfaces : cues from the extrace-
[lular matrix. Cell and Tissue Research, vol. 339,
issue 1, p. 131-153 (2010)

Advincula, M.C. [et al.] Surface analysis and
biocorrosion properties of nanostructured surface
sol-gel coatings on Ti6Al4V Titanium alloy im-
plants. Journal of biomedical materials research.
Part B: Applied biomaterials, vol. 80, issue 1, p.
107-120 (2007)

Crawford, G.A. [et al.] Microstructure and de-
formation behavior of biocompatible TiO2 nano-
tubes on titanium substrate. Acta Biomaterialia,



73.

74.

75.

76.

71.

78.

79.

80.

81.

82.

83.

84.

85.

vol. 3, issue 3, p. 359-367 (2007)

Crawford, G.A.; Chawla, N. Porous hierarchi-
cal TiO2 nanostructures: processing and micros-
tructure relationships. Acta Materialia, vol. 57,
issue 3, p. 854-867 (2009)

Crawford, G.A.; Chawla, N.; Houston, J.E.
Nanomechanics of biocompatible TiO2 nanotu-
bes by Interfacial Force Microscopy (IFM). Jour-
nal of the mechanical behavior of biomedical ma-
terials, vol. 2, issue 6, p. 580-587 (2009)

Von Wilmowski, C. [et al.] In vivo evaluation
of anodic TiO2 nanotubes: an experimental stu-
dy in the pig. Journal of Biomedical Materials
Research, Part B: applied biomaterials, vol. 89B,
issue 1, p. 165-171 (2009)

Ma, Q. [et al.] Enhancement of the bioactivity
of titanium oxide nanotubes by precalcification.
Materials Letters, vol. 63, issues 17-18, p. 3035-
3038 (2008)

Huang, Z. [et al.] Effect of nanofiber-coated
surfaces on the proliferation and differentiation
of osteoprogenitors in vitro. Tissue Engineering:
Part A, vol. 14, issue 11, p. 1853-1859 (2008)
Bienias, J. [et al.] The influence of SiO2 and
Si02-TiO2 intermediate coatings on bond stren-
gth of titanium and Ti6A14V alloy to dental por-
celain. Dental Materials, vol. 25, issue 9, p. 1128-
1135 (2009)

Aaritalo, V. [et al.] Sol-gel derived TiO2-SiO2
implant coatings for direct tissue attachment. Part
I: design, preparation and characterization. Jour-
nal of Materials Science. Materials in Medicine,
vol. 18, issue 9, p. 1863-1873 (2007)

Areva, S. [et al.] Sol-gel derived TiO2-SiO2 im-
plant coatings for direct tissue attachment. Part II:
evaluation of cell response. Journal of Materials
Science. Materials in Medicine, vol. 18, issue 8,
p. 1633-1642 (2007)

Wei, D. [et al.] Formation of CaTiO3/TiO2 com-
posite coating on titanium alloy for biomedical
applications. Journal of biomedical materials
research, part B: applied biomaterials, vol. 84B,
issue 2, p. 444-451 (2008)

Necula, B.S. [et al.] In vitro antibacterial activi-
ty of porous TiO2-Ag composite layers against
methicillin-resistant ~ Staphylococcus — aureus.
Acta Biomaterialia, vol. 5, issue 9, p. 3573-3580
(2009)

Yuan, S.J. [et al.] Biocorrosion behaviour of tita-
nium oxide/butoxide-coated stainless steel. Jour-
nal of the electrochemical society, vol. 155, issue
5, p- 196-210 (2008)

Zhang, W. [et al.] Tribological behaviors of sin-
gle and dual sol-gel ceramic film on Ti-6Al-4V.
Ceramics International, vol. 35, issue 4, p. 1513-
1520 (2009)

Wen, C.E. [et al.] Hydroxyapatite/titania sol-gel
coatings on titanium-zirconium alloy for biome-
dical applications. Acta Biomaterialia, vol. 3, is-

86.

87.

88.

89.

90.

91.

92.

93.

94.

9s.

96.

97.

sue 3, p. 403-410 (2007)

He, G. [et al.] Surface modification of titanium
by nano-TiO2/HA bioceramic coating. Applied
Surface Science, vol. 255, issue 2, p. 442-445
(2008)

Tomaszek, R. [et al.] Microstructure of sus-
pension plasma sprayed multilayer coatings of
hydroxyapatite and titanium oxide. Surface and
Coatings Technology, vol. 201, issues 16-17, p.
7432-7440 (2007)

Lee, S.H.; Kim, H.E.; Kim, H.W. Nano-sized
hydroxyapatite coatings on Ti substrate with
TiO2 buffer layer by E-beam deposition. Journal
of the American Ceramic Society, vol. 90, issue 1,
p. 50-56 (2007)

Wang, Y.-Q. [et al.] HA coating on titanium with
nanotubular anodized TiO2 intermediate layer via
electrochemical deposition. Transactions of Non-
ferrous Metals Society of China, vol. 18, issue 3,
p. 631-635 (2008)

Albayrak, O.; El-Atwani, O.; Altintas, S. Hy-
droxyapatite coating on titanium substrate by
electrophoretic deposition method: effects of ti-
tanium dioxide inner laye ron adhesion strength
and hydroxyapatite decomposition. Surface and
Coatings Technology, vol. 202, issue 11, p. 2482-
2487 (2008)

Zhu, L. [et al.] Biomimetic coating of compound
titania and hydroxyapatite on titanium. Journal of
Biomedical Materials Research, vol. 83A, issue
4, p. 1165-1175 (2007)

Sun, T.; Wang, M. Low-temperature biomimetic
formation of apatite/TiO2 composite coatings on
Ti and NiTi shape memory alloy and their cha-
racterization. Applied Surface Science, vol. 255,
issue 2, p. 396-400 (2008)

Im, K.-H. [et al.] Improvement of bonding stren-
gth to titanium surface by sol-gel derived hybrid
coating of hydroxyapatite and titania by sol-gel
process. Surface and Coatings Technology, vol.
202, issue 4-7, p. 1135-1138 (2007)

Han, J.Y.; Yu, Z.T.; Zhou, L. Hydroxyapatite/
titania composite bioactivity coating processed
by sol-gel method. Applied Surface Science, vol.
255, issue 2, p. 455-458 (2008)

Joseph Nathanael, A.; Mangalaraj, D.
Ponpandian, N. Controlled growth and investi-
gations on the morphology and mechanical pro-
perties of hydroxyapatite/titania nanocomposite
thin films. Composites Science and Technology,
vol. 70, p. 1645-1651 (2010)

Gaona, M.; Lima, R.S.; Marple, B.R. Na-
nostructured titania/hydroxyapatite composite
coatings deposited by high-velocity oxy-fuel
(HVOF) spraying. Materials Science and Engi-
neering A, vol. 458, issues 1-2, p. 141-149 (2007)
Lima, R.S. [et al.] HVOF-Sprayed nano TiO2-
HA coatings exhibiting enhanced biocompatibili-

47



98.

99.

100.

101.

48

ty. Journal of Thermal Spray Technology, vol. 19,
issues 1-2, p. 336-342 (2010)

Boyd, A.R. [et al.] Characterisation of calcium
phosphate/titanium  dioxide hybrid coatings.
Journal of Materials Science: Materials in Medi-
cine, vol. 19, issue 2, p. 485-498 (2008)

Boyd, A.R. [et al.] Sputter deposition of calcium
phosphate/titanium dioxide hybrid thin films.
Materials Science and Engineering C, vol. 28, is-
sue 2, p. 228-236 (2008)

Kim, D.-Y. [et al.] Formation of hydroxyapa-
tite within porous TiO2 layer by micro-arc oxi-
dation coupled with electrophoretic deposition.
Acta Biomaterialia, vol. 5, issue 6, p. 2196-2205
(2009)

Cheng, K. [et al.] Sol-gel preparation and in vitro

102.

103.

104.

test of fluorapatite/hydroxyapatite films. Journal
of Biomedical Materials Research, part B: applied
biomaterials, vol. 69B, issue 1, p. 33-37 (2003)
Kim, H.-W.; Kim, H.-E.; Knowles, J.C. Fluor-
hydroxyapatite sol-gel coating on titanium subs-
trate for hard tissue implants. Biomaterials, vol.
25, issue 17, p. 3351-3358 (2004)

Wang, J. [et al.] Fluoridated hydroxyapatite/ti-
tanium dioxide nanocomposite coating fabricated
by a modified electrochemical deposition. Journal
of Materials Science: Materials in Medicine, vol.
20, issue 5, p. 1047-1055 (2009)

Mo, A. [et al.] Preparation and antibacterial effect
of silver-hydroxyapatite/titania nanocomposite
thin film on titanium. Applied Surface Science,
vol. 255, issue 2, p. 435-438 (2008)



| Hortensia Melero Correas

256



Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

Anexo 2

Articulo en tramites de publicacién en la revista Surface and Coatings
Technology, con el titulo “Mechanical performance of bioceramic coatings

obtained by high-velocity oxy-fuel spray for biomedical purposes”

Equivalencias nomenclatura articulo-tesis:

Tablas
1 Viil.4.
2 VIII.5.
3 VII.3.
4 VIII.2.
5 VIII.6.

Figuras
1 IV.7.
2 VIII.2.
3 VII.13. a 16.
4 VIII.3.
5 Viil.4.
6 VIII.5.
7 VIII.6.
8 VIII.7.
9 VII1.8.
10 X.3.

257



Elsevier Editorial System(tm) for Surface and Coatings Technology
Manuscript Draft

Manuscript Number: SURFCOAT-D-13-00641R2

Title: Mechanical performance of bioceramic coatings obtained by high velocity oxy-fuel spray for
biomedical purposes

Article Type: Full Length Article

Keywords: Bioceramic; Coating; HVOF; adherence; fracture toughness; mechanical integrity
Corresponding Author: Ms. Hortensia Melero,

Corresponding Author's Institution: Thermal Spray Centre (CPT)

First Author: Hortensia Melero

Order of Authors: Hortensia Melero; Gemma Fargas; Javier Fernandez; Josep Maria Guilemany

Abstract: Plasma-sprayed hydroxyapatite coatings were used for many years to improve the
osseointegration of joint implants. However, it was observed that their mechanical properties did not
meet the requirements. Consequently, as in previous studies, an HAp-TiO2 mixture was considered.
But, contrarily to these studies, where TiO2 is the majority phase (80-90wt% into the mixture), in this
work the feasibility of coatings containing only 20wt% of TIO2 is proposed. Composite coatings were
obtained via high-velocity oxy-fuel (HVOF) spray at four different set of conditions. Bond strength
tests, fracture toughness calculations and scratch tests together with preliminary cell viability tests
were performed and compared with those of pure hydroxyapatite coatings and a powder mixture of
60wt%HAp-40wt%TiO2. Results showed that one of proposed 80-20 cases displayed best mechanical
and biological properties than coatings commonly used.



*Manuscript
Click here to view linked References

Mechanical performance of bioceramic coatings obtained by high-velocity oxy-fuel spray

for biomedical purposes
H. Me/erol*,' G. Fargasz; J. Fernéndez'; J.M. Gui/emanyl

! Thermal Spray Centre
Universitat de Barcelona
Marti i Franqués, 1
08028 Barcelona

Spain

2 CIEFMA

Universitat Politécnica de Catalunya
Diagonal, 647

08028 Barcelona

Spain

* Corresponding author:
Hortensia Melero
Thermal Spray Centre
Universitat de Barcelona
Marti i Franqués, 1
08028 Barcelona

Spain

Phone: (+34) 603 823 033
Fax: (+34) 93 402 16 38
E-mail: hortensia.melero.correas@gmail.com




Abstract

Plasma-sprayed hydroxyapatite coatings were used for many years to improve the
osseointegration of joint implants. However, it was observed that their mechanical
properties did not meet the requirements. Consequently, as in previous studies, an HAp-TiO;
mixture was considered. But, contrarily to these studies, where TiO, is the majority phase
(80-90wt% into the mixture), in this work the feasibility of coatings containing only 20wt% of
TIO; is proposed. Composite coatings were obtained via high-velocity oxy-fuel (HVOF) spray
at four different set of conditions. Bond strength tests, fracture toughness calculations and
scratch tests together with preliminary cell viability tests were performed and compared
with those of pure hydroxyapatite coatings and a powder mixture of 60wt%HAp-40wt%TiO,.
Results showed that one of proposed 80-20 cases displayed best mechanical and biological

properties than coatings commonly used.




1. Introduction

Hydroxyapatite (Ca1o(PO4)s(OH);) has been used for biomedical applications for decades, due
to its well-known osteoconductive properties [1, 2]. As its mechanical behavior is poor, the
material was soon found to be unsuitable for large bone or load-bearing replacements [3].
However, in the early 1980s a new use was envisaged: a coating on metal substrates, in
order to combine the mechanical properties of the metal alloys with the biological
properties of the HAp in prosthetic or dental devices [4]. Industries soon took up the idea
and started to produce HAp coatings with plasma-spray [4] to resolve aseptic loosening,

which is the main cause of early failure in joint replacements after short implantation times

[5].

Further studies in the following years showed the problems inherent in the plasma-spraying
procedure. Although the physiological behavior of the coated prosthesis is better than that
of the uncoated one, with an improvement in the aseptic loosening problem, the high
temperatures reached during the plasma process lead to a degradation of the initial phases
of the HAp powder [6]. As a consequence, unwanted phases with poor mechanical
properties appear, either in the coating-substrate interface or across the coating. In addition,
hydroxyapatite is a brittle material [7], with a tendency to delaminate easily. Therefore,

micrometric parts of the coating may separate from the prosthesis and damage tissues [8].

One way to solve these problems is by combining, within the coating, hydroxyapatite with
another compound with better mechanical properties. Different possibilities have been
considered in literature, such as carbon nanotubes to improve toughness and abrasion
resistance [9, 10], silicium oxide to improve adherence and corrosion resistance [11, 12],

ceramic (TiO, for example) interlayers [13], etc.
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The addition of TiO, as the majority phase (=80%) has been considered in many studies,
using a nanometric titania [14]. The nanostructure allows a good proliferation and adhesion
in vitro, but the lower amount of calcium into the coating would lead to a lower
differentiation than for HAp coatings, because of the essential role of this ion in this
biological process [15,16]. Furthermore, according to some authors [17,18], TiO, surfaces are
bioinert when in vivo conditions are tested, and could lead to the formation of a fibrous
capsule between them and the surrounding tissues. For these reasons, in this study 20wt%
of TiO, was added to a majority phase of HAp, in order to reach a compromise between
good mechanical properties and the well-known biological properties of HAp. This mixture
was considered the starting material, and plasma-spray was substituted by HVOF (high-
velocity oxy-fuel spray), using lower temperatures and, subsequently, resulting in a lower
degradation of the coating. Adhesion, delamination and crack growth were studied using
bond strength tests, scratch testing and indentations, to assess the influence of TiO, and
HVOF. A preliminary viability test was also performed to evaluate the biological behavior of

the studied samples.

2. Experimental method

2.1. Raw materials and thermal spray conditions

The starting powder was a mechanical mixture of a Sulzer-Metco TiO, powder (20wt%) and a
Plasma-Biotal Ltd. hydroxyapatite powder (80wt%), named 80-20 in the text. For comparison
purposes, in many mechanical tests other mixtures were also considered: pure HAp and

60wWt%HAp-40wt%TiO, samples, designed as 60-40.




The morphology and structure of the two powders, HAp and TiO,, were first characterized by
Scanning Electron Microscopy (SEM) using a Jeol JSM-5310 equipment. A Beckman Coulter
LS13320 Laser Spectrometer was used to study granulometric dispersion. Finally, a Siemens
D500 X-ray diffraction Bragg-Brentano type 0/20 apparatus, with Cu Ky1:, radiation with
01=1.54060 and a,= 1.54443 at 40 kV and 30 mA, was used to analyze their purity and

crystallinity.

Ti6Al4V alloy was used as the substrate, and was alumina grit-blasted before the spraying

process to obtain roughness values of over 5 um, which guarantee good coating adhesion.

All the coatings were sprayed with an HVOF Sulzer-Metco Diamond Jet Hybrid (DJH)-2700

system under four different spraying conditions (Table 1).

2.2. Microstructural analysis and phase identification

Studied coatings were cut, ground, polished and sputtered before being observed by SEM.
Matrox Inspector software was used to obtain thickness and porosity values. Phases were

identified by X-ray diffraction using Rietveld method.

2.3. Mechanical characterization

Bond strength tests were carried out according to the ASTM C633-01 (2008) standard [19],
with the testing machine SERVOSIS ME-402/10. Three samples were tested for each case, to

produce enough results to calculate the desired statistics.

Fracture toughness was measured using indentation analysis with a Matsuzawa MXT-CX

microhardness tester at 300 gf. Two tests based on Vickers indentation were performed: the




Vickers indentation fracture (VIF) test, in the middle layers of the coatings; and the interface
indentation fracture (lIF) test, to analyze fracture toughness at the interface. The samples
were observed by SEM to obtain sufficiently precise micrographs, and the Matrox Inspector

image analysis program was used to measure dimensions and cracks.

Two steps are needed in the VIF test [20, 21] to calculate fracture toughness. The first step,

which is required to calculate the Young’s modulus, employs Knoop indentations and Eq.1:
—=——a—t Eq.1

where b’ and a’ are the dimensions of the Knoop diagonals after elastic recovery, b/a is a
known value of 1/7.11 that corresponds to the indenter geometry, and a is a constant value

of 0.45. Hy is considered the hardness measured by the Knoop indentation.

Once the Young’s modulus has been calculated, the Anstis equation [21], Eq.2, can be

applied:

E| P
K, =0.016,—| — Eg. 2
oo [EL ;

where P is the applied load of 300 gf, c is the surface trace of the crack measured from the
center of the indent, E is the Young’s modulus and H is the hardness measured by Vickers
indentation. This fracture toughness calculation provides a qualitative comparison of results

for biomaterials [22].

The method developed by Becher et al. [23] was applied for the IIF test to obtain a
qualitative and comparative measure [22] of interface toughness. The interfacial debonding

response is evaluated using cracks generated by a Vickers indents performed at various
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angles. In this regard, weaker interfaces display interfacial debonding at angles close to 90°.
Indents were performed at 300 gf considering a ratio of the intersecting crack length to

nominal crack length of around 0.5 [22, 23].

For both tests, VIF and IIF, three samples were analyzed for each studied condition and ten

indentations were performed in each sample.

The adhesion strength of the TiO,-HAp coatings on the Ti6Al4V alloy was also evaluated by
the single-point scratch technique (ASTM C1624-05 [24]). The tests were performed using a
CSM-Revetest scratch testing instrument at a constant speed of 10 mm/min, with a
progressive increase to a normal force of 1 to 140 N. The critical scratch load (L.) was defined
as the load which caused adhesive failure, i.e., detachment and separation of the coating
from the substrate by cracking and debonding at the coating-substrate interface. Scratch
tracks and induced damage were examined by means of laser confocal scanning microscopy
(LCSM), using an Olympus LEXT OLS 3100 microscope. Five scratch tests were performed on
three different samples for each case studied in order to obtain an average value and a

standard deviation.

2.4. Cell culture and viability tests

Osteoblasts were obtained for culture following the protocol described by Nacher et al. [25]
from knee trabecular bone obtained after prosthesis replacement with patients’ prior
written informed consent. The entire study was conducted in accordance with the 1975
Declaration of Helsinki, revised in 1983. Coated samples were seeded with 20000 cells for
viability studies, and the medium employed for was Dulbecco’s modified Eagle’s medium

(DMEM), containing 4.5 g/L glucose and supplemented with 10% FBS, pyruvate (1 mM),




glutamine (2 mM), penicillin (100 Ul/mL), streptomycin (100 Ul/mL) and ascorbic acid (100

mg/ml) (Invitrogen).

Cell viability was characterized using LIVE/DEAD Viability/Cytotoxicity Kit for Mammalian
Cells (Invitrogen), which stains live cells cytoplasm with green-fluorescent calcein-AM and
dead cells nuclei with red-fluorescent ethidium homodimer-1. The surfaces were then

observed with a Leica DM 1000 optical microscope.

3. Results and discussion

3.1. Raw materials

Only hydroxyapatite and rutile were detected by XRD in the initial powders (Figure 1). The
analysis also showed straight peaks, due to their crystallinity. The grain size distributions
were monomodal, and the d50 values were similar: 32 um for HAp and 35 um for titania.
SEM observation indicated a granulometric distribution coherent with the previous result, as
well as a spherical morphology in the case of the atomized HAp powder and an irregular

morphology in the case of the sintered and crushed TiO,.

3.2. Microstructural analysis and phase identification of the coatings

SEM micrographs of two cases (the best and the worst) can be observed in Figure 2, and
thicknesses and porosity values are listed in Table 2. The fact that no significant differences
were found by ANOVA between the thickness values simplified the comparison of the

mechanical properties obtained in the different cases, as this parameter was not a variable.




Cross-section characterization pointed case D as the one with the most compact and
homogeneous structure (Figure 2). The porosity was very low and very few cracks were
observed. Case A, followed by the HAp case, presented the most porous and heterogeneous
cross sections. Cases B, C and 60-40 had very similar microstructures, with few pores but
which were larger than those in cases A, D and HAp. Case C showed porosity mainly located
in the outer layers, and more cracks than case B. The 60-40 case did not show appreciable
cracks but revealed a lack of cohesion between layers which was not appreciated in the

other cases.

XRD results (Figure 3) show that, for all coatings, the main phases were the initial ones,
hydroxyapatite and rutile. There were some small peaks that were attributed to anatase and
o-TCP. Furthermore, broad bands were observed due to the presence of amorphous phases
derived from the thermal degradation of hydroxyapatite and TiO, (especially of

hydroxyapatite, according previous analysis and to the different width of both broad bands).

Rietveld calculations were performed for A to D samples to clarify which phases were present
after spraying and the respective amounts of them. The results, which are listed in Table 3,
quantified hydroxyapatite, rutile, anatase and a-TCP as crystalline phases and the amount of
amorphous phases. There is a clear difference between sample D, on the one hand, and
samples A, B and C on the other, when comparing the amount of amorphous phase. The value
of amorphous phase for sample D (14%) is also similar to that previously found for 60-40
coatings and lower than that for HVOF-sprayed HAp (18%) [26]. The difference is especially

noticeable if compared to HAp plasma sprayed coatings (38%) [27].

The amount of amorphous phases present in the samples depends, not only on the

temperature of the beam but also on the residence time in the beam. Greater beam
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temperatures facilitate the formation of amorphous phases; however, a short residence
time had the opposite effect. This is the reason why it is possible to have highly energetic
beams with small amounts of amorphous phases, because the shorter residence time avoids
excessive heating of powder and therefore its amorphization. This explains the lowest
percentage of amorphous phase being present in D samples. The residence time of the
particles (trs) in the beam, in this case, was the shortest of the four; thus reducing the
possibility of thermal degradation. Case B was sprayed with a lower O, flow than in case D.
As a consequence, the t.s of sample B was higher than t..s of sample D although its beam
temperature was lower. The heat transfer between the beam and the powder particles was
increased by increasing the residence time, and thus the amount of amorphous phase
present in the samples also increases. C and A samples experienced a higher t..s in the flame

than the other two cases, hence their higher percentage of amorphous phase.

3.3. Bond strength adhesion

Adhesion tests were performed for A to D samples and compared with the values of HAp

and 60-40 from previous studies. The maximum adherence values are given in Table 4.

The results show bond strength values above 50 MPa, and even higher than 60 MPa in some
cases (D samples). Surface observation after adhesion tests revealed adhesive failure of the
coatings for the samples sprayed with smaller amounts of compressed air (A and C) and a
percentage of cohesive failure with larger amount of compressed air (B and D). Although the
standard deviations make the differences between samples relative, there is a trend for
higher bond strength at higher beam velocities, which indicates the influence of particle

speed in the adhesion behavior of the coatings.
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The values obtained were significantly higher than other referenced values. M. Gaona et al.
[26] obtained average values of 45 MPa for HAp coatings sprayed with HVOF and around 40
MPa using plasma spraying. This result indicates the positive role of titanium dioxide, which
has better mechanical properties than HAp and lower residual stresses, thus improving the
coating adhesion. This role is particularly evident in studies such as that by Lima et al. [14], in
which values of around 70 MPa were obtained by spraying high amounts of titania (80%-

90%) by HVOF.

The difference in bonding strength when using 20% or 40% of titania in the powder was
negligible and the maximum bond strength results are similar according to studies
performed by Ferrer et al. [28]. For this reason, a mixture with a lower percentage of TiO,
(20wt%) was more suitable to enhance the biocompatibility of the coating due to the lower
bioactivity of TiO, compared with HAp. The FDA regulations [29] establish a minimum tensile
stress of 51 MPa for calcium phosphate coatings to be used in orthopedic and dental
applications, which makes the values obtained for the best cases with 20wt% and 40wt% of

TiO; are sufficient for the application.

Case D, with a dense microstructure, a small proportion of defects and the lowest amount of

amorphous phase, showed the best value of bond strength, as expected.

3.4. Fracture toughness

3.4.1. Vickers indentation fracture test

E and K. were calculated using cracks parallel to the coating surface, to study the situation
with a higher delamination risk and provide a measure of the cohesive properties of the

coating. The results are shown in Figures 4 and 5.
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The Young’s modulus was improved in samples with TiO,, but its value stayed nearly
constant when the amount of TiO, increased from 20wt% to 40wt%. Other authors [30]
noted an improvement in the mechanical properties with the mere addition of TiO,, with a
further small influence of the percentage that was added. Furthermore, these differences
had been widely attributed to changes in residual stresses due to the presence of TiO, [30,
31]. TiO,, mainly in the rutile phase, has a thermal expansion coefficient that is lower than
that of hydroxyapatite and even lower than that of the anatase phase. This may reduce the

residual stresses of the coatings during the spray deposition.

The effect of residence time in the beam and the consequent amorphous phase amount was
noticeable in the obtained E values for the four 80-20 cases. Although the differences among
them were not significant, there was a trend obtaining higher Young modulus values (around
40 MPa) for the case D, with the lower amount of amorphous phases, which is related to the
higher hardness and mechanical resistance of the crystalline phase; and obtaining lower E

values for the cases with higher amorphous phases, A and C (between 25-32 MPa).

The same observation related to the E and bond strength results can be made with regard to
the K value: the presence of TiO, influenced fracture toughness much more than the
relative amount of TiO, in the mixture. The presence of a second phase in an HAp matrix
increased the energy required to extend a crack [32]; i.e., the presence of TiO, particles

increased the number of interfaces that a crack had to cross to be propagated.

Focusing on the differences between the four 80-20 cases, the higher values of K. were
obtained for the case with a lower amount of amorphous phases, D (almost 2 MPa.ml/Z),

whereas the cases with a higher amount of amorphous phases, A and C, show values under

1.5 MPa.mY? It is noteworthy that this fact conflicts with literature, where many references
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agree that the amount of amorphous phase should improve the K, values [33]. This
contradiction is attributed to the higher beam velocity of the cases with a lower amorphous
phase amount and residence time. This higher beam velocity led to a higher compactness of
the coatings that made crack propagation more difficult, not only because of a lower
porosity, but also because of a higher compactness of interfaces (HAp particle to HAp
particle or HAp particle to TiO, particle). According to the superior values obtained for the
cases with a lower amount of amorphous phase but a higher compactness, the latter would

have a stronger influence in the K. of these coatings.

Several toughening mechanisms from a ceramic matrix can be identified in this work. One
example is crack deflection [34], Figure 6d. When a propagating crack encounters an
interface with a TiO, particle, it must either cross the particle, which requires a considerable
amount of extra energy, or deflects its trajectory. That is why many cracks surrounded TiO,
particles. Another example is the presence of microcracks in the structure [35], a typical
effect in thermal sprayed coatings, due to the rapid cooling and the difference between the
thermal expansion coefficient of the substrate and the coating. These microcracks can
absorb part of the propagation energy of the crack (Figures 6a and 6b). However, given that
in this case the formation of cracks is not a controlled process, it cannot be ensured that the

role of these cracks is positive.

Some authors [36, 37] point to a possible transformation-toughening mechanism with HAp
derived phases. Specifically, it has been claimed that, in the presence of crack propagation-
derived stresses, HAp transforms to TCP phase, with higher specific volumes, that creates a

compressive field around the crack, so that more energy is required for its propagation. This
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effect could also influence the trajectory of the crack. However, micro-Raman assays should

be carried out to clarify whether the phenomenon also occurs in this case.

3.4.2. Interface indentation fracture test

The first observation in the IIF test was that the coating-substrate interface was considered
tough because, in all four cases, only 30%-40% of indentations made with the maximum
angle that caused cracks capable of reaching the interface actually arrived at the interface
and caused some debonding (Figure 7a and b). As a consequence of the low amount of
cracks arriving to the interface, instead of plotting the conventional lg, (the debonding
length) versus the incident angle, only the maximum angle that caused a certain amount of

debonding was considered, Table 5.

As explained in the experimental method section, the cases needing lower incidence angles
(which means cracks more parallel to the interface) to induce debonding in the interface
correspond to higher fracture toughness of their interfaces. The measured angles were
consistent with the K. results calculated previously. The HAp coating shows the largest angle
(=80°), which is obviously related to the lower K. value found previously; the lower angle for
the 60-40 sample (=50°) is related to the increased presence of TiO,. This greater amount of
TiO, particles reduces the percentage of cracks that cause debonding, due to the loss of
propagation energy before the cracks reach the substrate, and increases the debonding
angle. The 80-20 samples presented an intermediate behavior. There were no relevant
differences in the results for A, B and C, and only D was different with slightly lower angles

and a consequent higher fracture toughness of the interface. As it was argued for the K|
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values, the fact that the case D presented the highest interface fracture toughness having
the lowest amorphous phase content is attributed to the important influence of the
compactness of the coating (because of the highest particle velocity of case D, the highest of

the four cases).

The relationship between the K. values and interfacial fracture toughness was maintained
for almost all cases (100, 80-20 and 60-40), mainly because the amorphous phase in these
coatings was not located only at the interface, but was quite distributed over the coating
[38]: if the amorphous phase was concentrated in the interface, the effect on the interface
fracture toughness would possibly be extremely important. However, it is evident that the
indentations near the substrate produce less damage around them than those in other zones
of the coatings, which is a sign of higher fracture toughness. The conclusion is that, although
the relationship among the samples is maintained with regard to the calculated K|, there is a

higher compactness near the substrate that may cause higher fracture toughness.

3.4.3. Scratch test

The average of critical loads and their standard deviations obtained after scratch tests are

given in Figure 8.

There were no significant differences between the A, B and D samples. These samples
showed the highest critical loads. Only the sample with a higher amorphous phase, C,
presented a lower value for critical load. This could be explained by the fact that the
amorphous phase has very low mechanical properties, which could make it easier to reach

the substrate with a lower load. The tougher mass of material can more easily be dragged by
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the indentor. The 100% HAp samples had an extremely low critical load; the lower hardness
and mechanical properties of HAp may facilitate dragging the material with a lower load as
well. The absence of TiO, particles and, as a consequence, of material interfaces in the
structure made the indenter reach the substrate more easily. However, in the 60-40 case,
the critical load was lower than in the A to D 80-20 samples. The increase of a second phase
in the HAp matrix, which should hinder crack propagation and the advance of the indenter
leading to a need for higher loads, was compensated by the fact that the TiO, phase is
harder and brittle. This made crack propagation and the advance of the indenter easier in
TiO, zones, and explains that the critical load was lower than in the 80-20 mixture. This
decrease of mechanical properties with a higher percentage of TiO, was also observed by
Khor et al. [30], who attributed it to the formation of new compounds which were not

observed in this work.

All conditions showed the formation of conformal cracks which began at load values (4-10 N)
and developed until the detachment and separation of the coating from the substrate, as

shown in Figure 9.

3.5. Cell viability

Few differences were observed between 100%, 80-20 and 60-40 in viability tests. Results
(Figure 10) for case B (80-20) samples show osteoblast distribution over the entire sample
surface. The shape of the living cells cytoplasm, as well as the marked points of the dead
nuclei were visible. Live cell distribution increased exponentially with time, which is a sign of
the correct adhesion and proliferation of cells on the studied surfaces, and after 14 days of

culture, a confluence disposition is detected, whereas osteoblast mortality is low.
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The results of this viability test are an example of the excellent biological behaviour of these
80-20 coatings, and can be taken as an advance of the complete biological study, that will

soon be published.

4. Conclusion

HAp coatings, which are widely employed for osseointegration purposes as coatings in joint
implants, lack the desired mechanical properties. Some percentages of TiO, were added to
HAp to study the differences induced, in order to improve mechanical behavior. The
presence of TiO, was found to improve both adherence and fracture toughness regardless of
the respective amount. However, in the scratch test, the amount of TiO, was shown to be
important. There is a compromise between the addition of a second phase to the HAp matrix
that induced barriers to crack propagation, and the fact that this second phase is brittle and
facilitated crack propagation within TiO, zones. For example, 20wt% of TiO, effectively
increased the critical load for detaching, but 40wt% of TiO, was excessive and decreased this
value. Therefore, 80wt%HAp-20wt%TiO, coatings (case D, with better mechanical properties
than A, B and C) appeared to be a better alternative to traditional HAp coatings. Preliminary
viability studies are an indicator of the excellent biological behavior of the 80-20 coatings,
but future detailed in vitro studies will soon be published to complete the biological

characterization of these coatings.
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Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

Anexo 3

Articulo publicado en la revista Wear, con el titulo “Tribological
characterization of biocompatible HAp-TiO; coatings obtained by high velocity

oxy-fuel spray”.
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Bioceramic coatings have been employed for many years to improve the biological, and consequently the
mechanical, properties of bone implants. However, only a few studies have focused on wear behavior,
which has been considered of secondary importance compared to other properties. The present study
demonstrates that contrary to this assumption, it is important to guarantee the integrity of the coatings
during and after implantation, a process that subjects the surface to high wear. Reciprocating ball-on-flat
tests were performed to characterize the wear properties of HAp-TiO, coatings, which have previously
been shown to present other good mechanical and biological properties. An alumina ball was used as
counterface and the tests were conducted at 37 °C immersed in Hank’s solution, to simulate physiological
conditions. Three loads were employed: 5N, 10 N and 15 N. The results show a clear advantage of more
compact coatings, with a lower percentage of amorphous phases, since they present a higher friction
coefficient. That could indicate, according to the literature, better implant fixation and a lower wear rate,

and thus ensure the integrity of the coating.

© 2013 Elsevier B.V. All rights reserved.

1. Introduction

Bioactive and biocompatible coatings have been employed for
many years to improve the biological behavior of bone prostheses
(dental, hip and shoulder implants, etc.) [1]. The requirements of
such coatings include good cell behavior on their surface and
optimal mechanical behavior [2,3], in order to guarantee the
stability of the coating under physiological conditions. The most
commonly evaluated properties are adherence (using the bond
strength test or scratch test) [1], shear strength [4] and fracture
toughness [5], whereas other properties, such as the wear beha-
vior of coatings, receive less attention. Although there are many
studies of the tribological behavior of joint coatings at the wear
surface of the joint [6,7], there are very few which report these
kinds of test for bone-implant interface coatings, and the majority
of these focus on fretting, i.e. micro-movements of the device with
respect to the bone due to differences in the elastic response of the
two materials [8,9]. However, coatings are subjected to consider-
able wear from the time the implant is placed into the bone until it
is completely stabilized [10]. Following implantation, coating
debris may be present between the coating itself and the
surrounding bone tissue [10]. Although some studies have

* Corresponding author. Tel.: +34 93 402 13 25; fax: +34 93 402 16 38.
E-mail addresses: hmelero@cptub.eu, hortensia_melero@yahoo.es (H. Melero).

0043-1648/$ - see front matter © 2013 Elsevier B.V. All rights reserved.
http://dx.doi.org/10.1016/j.wear.2013.05.009

reported that these particles are innocuous and even improve
mechanical interlocking and fixation [11], other studies have
concluded that this debris could interfere in osseointegration
[12]. In fact, any lack of coating integrity that may arise could
provoke contact between the bone and metallic substrate and the
consequent migration of metallic ions [13] and loss of direct
bonding between tissue and implant [14].

The most extensively employed materials — industrially at least
- to produce biocompatible coatings are ceramics; usually hydro-
xyapatite and normally obtained by plasma-spraying [1]. Hydro-
xyapatite presents good biocompatibility because of its similitude
to bone [15], but it lacks good mechanical properties [16].
Specifically, and according to studies conducted on the tribological
behavior of hydroxyapatite, it is evident that it is very susceptible
to wear [8]. In recent years, many options have been considered to
improve the mechanical behavior of hydroxyapatite coatings.
Examples include the use of interlayers between substrate and
coating [17], heat treatments [18] or its combination with other
compounds such as carbon nanotubes [19] or ceramics (SiO, for
instance) [20].

In this study, two approaches are employed to obtain biome-
dical coatings and to study their wear behavior. One of them is to
mix hydroxyapatite powder with titania powder, which shows
better mechanical properties in general and better wear behavior
in particular. The other consists of substituting plasma-spraying by
high-velocity oxy-fuel (HVOF) spraying. Both options have been
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shown to have a positive influence on mechanical behavior in
general [20]. The goal of this study, however, is to evaluate the
influence of the two approaches on tribological behavior, in order
to ensure that the coating behaves correctly and detect possible
negative consequences.

2. Experimental method
2.1. Coatings obtention and characterization

The raw material was a mechanical mixture of TiO, (rutile)
powder (20 wt%), supplied by Sulzer-Metco, and hydroxyapatite
powder (80 wt%), obtained from Plasma-Biotal Ltd. The mixture
was thermal-sprayed onto a previously grit-blasted Ti6Al4V sub-
strate using a Sulzer-Metco DJH 2600 HVOF system. Powder
characterization was as reported elsewhere [20].

Four sets of conditions, detailed in Table 1, were considered:
ToVo, ToV4, T1Vp and T, V4, where T is the theoretical temperature of
the beam the particles travel in and V is their velocity; and where
0 corresponds to a lower level and 1 to a higher level of either
parameter.

The cross-section of the coating was analyzed by scanning
electron microscopy, with a JEOL JSM-5310 apparatus, after being
cut, grinded, polished and sputtered. Thickness and porosity were
calculated from the obtained micrographs using the Matrox Inspec-
tor software. Hardness was measured using a Vickers indentor with
a Matsuzawa MXT-CX microhardness tester at 300 gf.

The crystalline phases of the coating were analyzed by X-ray
diffraction with a Siemens D500 X-ray diffraction Bragg-Brentano
type 6/20 apparatus, using Cuk,,; ,, radiation with a; =1.54060 and
a;=1.54443 at 40 kV and 30 mA. Rietveld calculations were also
made with scraped off coatings after conducting another slower
measurement, adding 30% by weight of Al,O3 as standard mixed
with the coating.

2.2. Tribological tests

Reciprocating ball-on-flat tests were performed with a Plint
TE67/R tribometer (Phoenix Tribology Ltd., UK) in accordance with
the standard ASTM G133-05(2010), employing at least two differ-
ent samples and conducting four different assays per load and set
of conditions. The duration of the sliding test was 1 h; long enough
to reach a stable friction coefficient regime. A 10 mm diameter
alumina ball was used as counterface, and all the tests were
performed under physiological conditions (immersed in Hank's
solution at 37 °C). The frequency of the reciprocating motion of the
flat sample and the stroke length were fixed for all tests at 1 Hz
and 12 mm, respectively. In addition to the friction coefficient, the
wear coefficient was calculated. According to the wear coefficient
definition [21], k (mm>/N m) is defined by Eq. (1):

K=V/S.P 1

Table 1
Spraying conditions.

80%HAp-20%TiO,

TOVO ToVy TiVo TV,
0, (I/min) 253 240 278 265
Propylene (1/min) 81

Compressed air (1/min) 203 264 203 264
Oxygen/propylene 3.65 3.65 3.96 3.96
Number of layers 5

Distance (mm) 220 200 240 200

where V corresponds to volume loss in mm? (obtained by confocal
microscopy, see Section 2.3.1.), S to the total sliding distance
(43.2 m) and P to the normal applied load (N).

2.3. Track observation

2.3.1. Confocal microscopy

After the different assays, the samples were observed using a
confocal technique with a Leica DCM3D microscope, in order to
evaluate volume loss during sliding as a measure of the wear
resistance of the coating.

2.3.2. SEM observation

In order to analyze the surface of the track and determine
whether the remaining surface had been damaged, as well as to
identify the dominant wear mechanisms, the samples were gold-
sputtered to make them conductive, then observed using a JEOL
JSM-5310 scanning electron microscope.

3. Results and discussion
3.1. Phase identification

The XRD results listed in Table 2, as well as the representative
XRD spectrum shown in Fig. 1 (case T,V;, the differences between
the four cases are not evident visually) show that the main
crystalline phases of the coatings are the initial ones: hydroxya-
patite and rutile. The anatase and «-TCP phases appeared in
smaller amounts (not indicated in the figure to avoid confusion).
The amounts of amorphous phase were identified via Rietveld
calculations (Table 2), thereby determining that the largest
amount appeared under the T;V, condition, followed by TyV,
and ToV4, with T;V; presenting the lowest quantity of amorphous
phase. This relation between the amounts of amorphous phase in
each of the cases is given by the respective residence times of the
particle and the beam temperature. T,V, presents the highest
percentage of amorphous phase due to its highest residence time
and highest beam temperature, followed by TyV,, which has the
second longest particle residence time. ToV; and T;V; have the
lowest residence times — lower for T;V; than for TyV; — and hence
the lowest percentages of amorphous phase.

3.2. Microstructural analysis

Analysis of the microstructure is essential to gaining an under-
standing of the wear mechanism of the material. SEM micrographs
can be observed in Fig. 2, and the thicknesses values in Table 3 allow
comparison between cases, since no significant differences capable of
influencing wear behavior were found by ANOVA for this value.

Mere observation of the cross section of the coatings shows
T,V; to be the case with the most compact and homogeneous
structure, with a very low porosity and almost no detectable
cracks. The highest hardness value of this case is easily explained
by its lowest amount of amorphous phase and the lowest porosity.
In contrast, the ToV, case presents the most porous and hetero-
geneous cross section of the four, with the lowest hardness,

Table 2
XRD results. Quantification of the phases present.

HAp (%) Rutile (%) Anatase (%) «-TCP (%) Amorphous+not considered

ToVo 49.2 9.8 13 1.2 28.5
ToVi 48.9 10.4 1.2 16.7 22.8
T\Vo 448 8.7 13 10.9 343

T,\Vi 534 10.7 1.5 203 14.1
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probably due to the highest porosity and an important amount of
amorphous phase. The other two cases, ToV; and T;V,, are micro-
structurally very similar. The latter has (visually) slightly higher
porosity and presence of cracks, especially in the upper layers, as
well as a larger amorphous phase content, which explains its
lower hardness value. T,Vj is slightly harder than TV, although it
presents a higher content of amorphous phase, due to the
influence of porosity.

3.3. Friction coefficient

Sliding tests show a steady-state friction regime within 15 min
of the beginning of the test (Fig. 3).

t

Counts HAp

20 30 40 50 60 70
Puosition [*2Theta] (Copper (Cu))

Fig. 1. XRD spectrum of T1V1 case.

Very few studies have focused on the wear behavior of hydro-
Xyapatite coatings, and most of them have concentrated on fretting
behavior [8,9], articular coatings [22] or enamel-simulated coatings
[23]. Only one paper was found which reports the behavior of
hydroxyapatite coatings at the moment of implantation [10], and this
emphasized the role of roughness in wear behavior. In the present
study, no significant differences were found between the surface
roughness values of the four conditions studied (R,=3-4 pm), and
since the friction coefficient becomes stationary after a few minutes, it
was considered more useful to study the differences between the
average friction coefficient values in the steady-state regime, as these
would produce the most significant results for characterizing the
frictional response of the coatings. The general trend of the friction
coefficient is a decrease as the normal load increases. This is especially
pronounced between 5 N and 10 N, possibly due to the high influence,
at these low loads, of the initial surface roughness of the coating. In
addition, the progressive decrease in the friction coefficient may be
influenced by the increase in temperature with load [24,25], which
could facilitate sliding and diminish friction. Between 10 N and 15 N,
the decrease is not significant, and it can be concluded that once a
critical load is exceeded, the initial surface roughness and the increase
of the interface temperature have no significant influence, and the
average steady-state friction coefficient remains constant.

Table 3
Microstructural analysis of the cases and hardness values.

Thickness Porosity Presence of cracks Vickers hardness
(pm) (%) (Hv300)
ToVo 117+7 8-12 Overlapped by 310+ 37
porosity
ToV: 110+8 5-8 Detectable 358 + 26
T:Vo 117+9 5-8 Detectable 334+ 33
T,V 122+15 <5 Undetectable 364 +21

Fig. 2. Cross-section of the four studied cases.
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Fig. 3. Friction coefficient measure.

When the differences between conditions were analyzed, ToV;
and T,V, presented the highest friction coefficients, whereas T,V
had the lowest friction coefficient and ToV, an intermediate value.
As the differences between surface roughness values of the
different samples were not significant, and samples no longer
present initial surface roughness after running-in, the results are
interpreted as being a consequence of the microstructure and
composition of each case. ToV; and especially T,V; present the
most compact microstructure and the highest hardness values,
which could interfere with the easy sliding of the ball on the
surface. In contrast, ToV, presents the worst microstructure of the
four. The presence of cracks and pores gives a general lower
hardness, and, as a consequence, a lower resistance to the ball
sliding. TV, presents a microstructure similar to that of ToV; (see
Section 3.2.), but its hardness value is lower, which could explain
its intermediate behavior. Furthermore, according to Rietveld
calculations, T;V; and ToV; present the lowest percentages of
amorphous phase, whereas T;Vy and TyV, present the highest
percentages of amorphous phase. This could be related to hard-
ness values and friction coefficients by the fact that the crystalline
phase, which is mechanically more resistant than the amorphous
phase, endows the system with wear resistance and has a stronger
interaction with the alumina ball, a higher energy dissipation due
to friction and, as a consequence, a higher friction coefficient. In
fact, the literature corroborates the assertion that crystalline areas
are the main contributors to insertion forces and the resulting
abrasion, whereas smooth areas are easily pulled off during
abrasion [10]. Consequently, the TV, condition, with a higher
percentage of amorphous phase, presents a lower resistance to the
sliding of the ball and a lower friction coefficient, while in contrast,
the more crystalline conditions, ToV; and T;V;, show higher
friction coefficients. As mentioned above, TV, has an intermediate
amount of amorphous phase and an intermediate friction coeffi-
cient. According to the literature [26], a higher friction coefficient
can facilitate the fixation of the implant once sited in its location
together with providing the stability necessary for bone growth;
thus it can be concluded that in this respect, higher friction
coefficients are preferable. However, the friction response studied
corresponds to the dynamic friction coefficients values, and other
studies are required to determine static friction coefficients, which
are indicative of fixation under static conditions, in order to
corroborate the behavior reported in this work.

3.4. Wear coefficient and track observation

Fig. 4 shows the wear coefficient results for each condition
and load.
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Fig. 4. Wear coefficient for each condition and load.

Increased wear volume with load - one of the basic laws of
wear, because a greater normal load implies more contact stress
and a subsequent increased loss of volume [21] - is observed. An
analysis of the differences between the conditions shows that for
the three normal loads, the highest wear volume is obtained for
the T,V case, followed by the TyV, case, while lower volumes are
obtained for the T;V; and ToV; cases. Relating this behavior to
microstructure and the phases present in the coatings, it is
possible to conclude that the condition with the highest percen-
tage of amorphous phase and a medium microstructure, and a
consequent lower hardness (T,V,) presents the highest wear
volume; while lower wear volumes are obtained for the conditions
with high compaction, lower porosity and crack presence, less
amorphous phase and consequently superior hardness (T;V; and
ToV1). This can be explained by the same reason given for the
friction coefficients. Pores and cracks facilitate the loss of coating
with ball sliding, while amorphous phase has lower mechanical
resistance and wears easily as a result of interaction with the
alumina ball. Therefore, the cases with pores, cracks or/and an
important amount of amorphous phase (ToVy, T;Vy) have a lower
hardness, and a greater volume is lost with the sliding of the ball,
even with a lower friction coefficient. In contrast, the cases with a
more compact and homogeneous microstructure, without so many
pores or cracks, or/and a lower amount of amorphous phase (T;V;,
ToV4), present higher hardness values, and a lower wear rate but a
higher friction coefficient.

For biomedical purposes, it is important to avoid damage to the
coating during implantation, in order to maintain functionality
[12]. Thus, a lower wear volume is preferable, since this will
ensure a better condition of the coating. The fact that lower wear
volumes are obtained for the conditions which present higher
friction coefficients indicates that these conditions would be better
for this use.

As the contact pressure changes, it is to be expected that the
main wear mechanisms change, which is coherent with an
increase in the wear coefficient, observed in Fig. 4. According to
the literature, this is indeed what is frequently found [21],
corroborating the idea that “wear is accelerated with load”, but
always accompanied by an increase in the action of wear mechan-
isms and the intervention of new ones. SEM analysis of the
surfaces enables these mechanisms to be studied. The first
observation is that the ball counterface shows no signs of wear
and no alumina debris has been found at the extremities of the
track, where it would have accumulated. The differences identified
through surface observation between the four conditions are not
significant, but differences between loads are more pronounced.
For all the loads, the track tends to present zones with pulling out
or delamination, and the incidence of these zones is more frequent
at higher loads. Other studies have also corroborated the
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Fig. 5. SEM micrographs of the wear track at 5, 10 and 15 N. Details of the micro-
crack zone and the delamination zone for each load.

occurrence of delamination for HAp subjected to wear, due to a
small-scale fracture process which frequently occurs during abra-
sive wear of brittle polycrystalline materials [27,28]. However, at
lower loads, zones with cracks appear (derived from fatigue
behavior) and there is no evidence of delamination. This behavior
was expected in general terms, because a higher load implies more
energy to induce the occurrence of other wear mechanisms, such
as three-body abrasion — with coating debris, for example — which
causes delamination and pulling out, in addition to the fatigue —
and cracking - of the surface that occurs with lower loads. The
increase in the wear coefficient can also be explained by the
micrographs in Fig. 5, since higher loads promote delamination
over fatigue cracks. Other Refs. [27], however, find that both zones
(cracks and delamination) are in fact a transfer layer of coating
debris with different structures for high and low loads.

As can be seen in Fig. 5, the damage to the track caused by
higher loads induces an increase in surface roughness, which
could lead to an increase in the friction coefficient. However, in
accordance with the previous results, it has been shown that that
is not the case. This may be due to different causes: First, the
differences between the loads are noticeable but not exaggerated,
as both wear mechanisms appear in all conditions; second, the
influence of load may be overshadowed by the influence of an

increase in temperature, as mentioned in the friction coefficient
section. A possible hole-filling action of coating debris may be
proposed as alternative explanation, since according to reports on
similar materials, a transfer layer composed of compacted wear
debris is produced [27]. Another possibility is the influence of the
Hanks solution [10]. It is possible that the presence of this solution
softens some areas of the coating, dissolving material and facil-
itating pulling out — and volume loss — without an increase in the
friction coefficient. This dissolution process, called wash-out, has
been observed to provoke a loss of 7% of total weight for a 65%
crystalline coating after one hour of immersion [10]. The SEM
images do not show evidence of this dissolution process, but this
could be considered logical given that dissolution wear is a
continuous process.

4. Conclusions

The friction and wear behavior of bioactive coatings in contact
with bone have not been widely studied, but are important in
order to ensure good performance and integrity of the coating
once implanted, and satisfactory bone fixation. Performing reci-
procating ball-on-flat tests on these HAp-TiO, coatings is a good
first step to evaluate their friction and wear response. Surface
studies reveal a fatigue mechanism in certain zones of the track
(presence of cracks), but an abrasion mechanism is also present
that intensifies at higher loads. The results show a higher friction
coefficient together with a lower volume loss and wear coefficient
for the conditions with fewer imperfections, a lower percentage of
amorphous phase and increased hardness, which would be there-
fore the preferable conditions. Further research is required to
complete wear studies of these coatings, using highly accurate
simulations of implantation and subsequent quasi-static
conditions.
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Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

Anexo 4

Articulo enviado a la revista Journal of Applied Electrochemistry, con el titulo
“Corrosion resistance evaluation of HVOF-sprayed bioceramic coatings under
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Abstract

The electrochemical behavior of HVOF-sprayed bioceramic coatings (HAp and HAp-TiO,
compared to metallic TiAIV substrates) was investigated using open circuit potential
measurements, cyclic polarization (CP) curves and electrochemical impedance spectroscopy
(EIS) in natural aerated Hank’s solution for 30 days. All samples presented some open circuit
potential oscillations, which were associated to the porous nature of the coating that allows
the electrolyte reaches the substrate causing pitting formation with activation — repassivation
at the bottom of the pores. The polarization studies indicated that the HA-TiO, coating (80-20
sample) was the only one that showed a clear passive region from around -0.4 V to 0 V in the
presence and absence of BSA, indicating the beneficial influence of the addition of TiO, to the
HA coating stability. The impedance data were interpreted based on the presence of a metallic
oxide layer between the HA or AH-TiO, coating which are attacked and / or dissolved by the
Hank’s solution with significant influence of the bovine serum albumin (BSA) when it is present
in the electrolyte solution. Equivalent electrical circuits (EECs) with two or three time constants
were used to fit the experimental data. Our results indicated that BSA in Hank’s solution
diminishes the stability of the metallic oxide layer present on the Ti-based alloy and

accelerates the hydroxyapatites dissolution due to its chelating ability.
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1. Introduction

During the XXth century, one of the main concerns in medicine has been the
deterioration of articular joints in old people, as a consequence of aging phenomenon. Metals
were chosen as bone replacement materials because of their higher mechanical properties.
However, other properties, such as biocompatibility and corrosion resistance in body fluids,
are an important issue too [1]. Actually, these two properties are related: corrosion damage
may cause an adverse reaction and avoid stability, biocompatibility and functional properties
[2]. Some of the most employed metals, that combines good mechanical properties with
corrosion resistance, are titanium and its alloys, especially Ti6Al4V, extensively used as medical
orthodontic implants. These alloying ions may improve the corrosion stability of titanium [3],
but if corrosion finally occurs, they can be incorporated in the surrounding tissue, damaging it

[2,4] and inducing inflammatory, allergy, osteolysis processes or cancer [5].

Industries started to employ bioceramic coatings, concretely hydroxyapatite coatings
obtained by plasma spraying, to improve biocompatibility and avoid the migration of metallic
ions to the body. However, further studies showed a loss of functionality after a few days at
physiological conditions, due to the dissolution of the amorphous phases derived from the
thermal degradation of hydroxyapatite [4,6,7]. Its arrangement with other compounds such as
carbon nanotubes, ceramic or other components, as well as the substitution of plasma

spraying by other deposition techniques were deemed to overcome these limitations [8-11].

Electrochemical behavior of bioceramic coatings over metallic substrates is a main
concern, to ensure that the coating maintain its functionality and keeps acting as a barrier
against metallic ions over time. Many works [3-5,12,13-23] used potentiodynamic polarization,
linear polarization and frequently Eqc measurements to rank the different HA-based coatings,
and also to compare with the Ti or mainly Ti-6Al-4V alloy substrate. However, only around
twenty articles in the past two years used EIS to characterize similar coatings, and only a few of
them measured the impedance of these systems for times longer than 48 hours of immersion

[13,18,24], which makes this technique an interesting way to be deeply explored.

This study focus on electrochemical analysis of bioceramic coatings via EIS and other
traditional electrochemical techniques. The chosen material is an HAp-TiO, coating sprayed
using high velocity oxy-fuel (HVOF) onto Ti6Al4V. The presence of TiO, is expected to improve
both mechanical (which has been previously checked) and electrochemical performance of
HAp coatings [8,25], and plasma-spraying has been substituted by HVOF to avoid massive

thermal degradation of the initial powders. The HAp-TiO, coatings was compared to fully HAp



coatings and to the TiAlV substrate, using Hank’s solution with and without the presence of

bovin serum albumin (BSA).

2. Experimental procedure

Three surfaces were considered in this work. Firstly, grit-blasted TiAIV samples, with a

roughness over 5um; HAp coated samples; and HAp-TiO, coated samples.

The initial powders were a Plasma-Biotal Ltd. Hydroxyapatite powder and a Sluzer-Metco
rutile powder, and their characterization is reported elsewhere [25]. For the HAp-TiO,
combination, the respective amounts of powder in the initial mixture were 80wt%HAp-
20wt%TiO,. Hydroxyapatite and HAp-TiO, mixture were sprayed onto a previously grit-blasted
(Ra=5um) TiAIV substrate with a Sulzer-Metco DJH 2600 HVOF system, and the spraying

conditions are listed in Table 1.

The corrosion resistance of the different surfaces was evaluated by means of
electrochemical measurements carried out in an 80 mL three-electrode conventional
electrochemical cell with exposing area of 0.74 cm?to the solution. A commercial Hanks’
solution (Sigma Chemical Co. Product no. H8264, with a pH=7.4) with and without 4.2 g L™ of
bovine serum albumin (BSA - Sigma Chemical Co. Product no. A3912) was used as electrolyte.
An Ag/AgCl/KClsne. electrode, connected to the working solution through a Luggin capillary,
was used as reference, and a Pt network as auxiliary electrode. Open circuit potential (Eqc
versus time), potentiodynamic polarization, cyclic polarization, and electrochemical impedance
spectroscopy (EIS) measurements were carried out using a potenciostat-galvanostat Irvium,

model VERTEX equipped with an impedance modulus.

Eoc measures were recorded for 24 hours, in Hanks’ solution without and with BSA, in
order to reach a steady-state value and then, potentiodynamic polarizations were recorded
from -0.200 V/Eqc to + 2.0 V/Eqc at 5 mV/s. Before cyclic polarization (CP), the study solution
was also put in contact with the electrode at open circuit conditions for 24 h, then the
potential sweep was performed, starting the polarization scan at -0.200 V/Ecogg, and once +2.0
V/Ecors Was reached, the direction of scanning was reversed, and it was maintained in the
anodic direction until 1 V below the Ecozz. The employed scan rate for the entire test was 5

mV/s.



For EIS measurements the electrode was also maintained in contact with the solution
for 24 h and then the impedance experiment was initiated. The EIS diagrams were acquired for
immersion times up to 30 days, and performed by applying a 10 mV (rms) sinusoidal
perturbation signal to the Eqc, from 1 x 10° to 1 x 10 Hz, recording 10 points per frequency
decade. For quantitative analysis, EIS data were fitted using equivalent electrical circuits (EEC)
by means of the Z-view” program. Prior to this procedure, the experimental data were
validated with the Kramers—Kronig transform, and only the data included in the validated

frequency range were used to perform the EEC fitting.

All electrochemical tests were conducted in triplicate in order to ensure the

reproducibility of results, at 36°C.

3. Results and discussion

Open circuit potential and polarization studies

Although the majority of studies only employed short periods of open-circuit before
initiating the electrochemical measurements, it has been considered more appropriate to wait
for 24 hours, since the studied materials did not show a stabilization of the electrode/solution
interface for shorter times of immersion. Open circuit potential versus time curves of the bare
and coated Ti-6Al-4V alloy (HA and 80-20) samples in contact with Hanks’ solution with and
without BSA in solution are depicted in Figure 1.

Firstly, all samples presented some potential oscillations which are normally associated
to pitting formation or the presence of porous film. According to literature [23], thick HA
coatings showed broad potential variations, that in fact can also be observed in Figure 1,
attributed to the existence of a diffusion path inside the coating, i.e. porosity [13].
Furthermore, the high number of points recorded, 1 point/s, made that events occurring in a
very short time were detected (probably related to the interaction of the electrolyte with the
substrate producing activation-repassivation at the bottom of the pores).

The bare electrode presents the highest Eqc value when BSA is absent; possibly due to
the formation of an oxide layer between the grit-blasting process and the OCP measurement.
The deposition of the coatings on the Ti-6Al-4V substrate shifted the Eoc to more active values
in the following order: bare Ti-6Al-4V > 80-20 > HA. It would be expected that HA, an inert

material, when applied on the substrate surface will move the Eqc to nobler values, as found in



many studies [4,14,16-18,23,26,27]. Two phenomena can be proposed to explain this
contradiction. The first one is the dissolution of the amorphous phase that occurs in these
coatings during the first 24h [25, 22], and the second one is a consequence of the previous, the
porosity of the coating, growing as time goes by. When this porosity appears, the electrolyte
may achieve the substrate across the coating, forming a local cell [28] that induces the latter
corrosion. Also the dissolution of the amorphous phase and the subsequent porosity increase
can be accelerated by a mechanism proposed by references [29], where proton is formed by a
corrosion reaction of the substrate (Ti for instance) with water on the bottom of the pore; the
pH decreases locally due to the fact that H" is almost closed at the interface due the difficulty
to go away out; and in a second step the proton dissolves the HA near substrate / HA interface.

Both 80-20 and bare samples immersed in BSA presented lower values of Eg: than
their correlates immersed in Hanks’ solution. As BSA adsorbs on the coating surface it is
probably that some interaction may occur and considering that, it is possible that the potential
of the electrode / solution interface could decreases. Although literature finds out that BSA
moves the Eqc to negative values due to chelating effect of the protein for HAp coatings [15], in
this study HAp coatings showed nobler potential in the presence of BSA, which can be
associated to an instability of the coating itself due to the previously described dissolution of
the amorphous phase (lower for the 80-20 than for the HAp sample [25]), since Eoc and Ecorg
values are linked to the thermodynamic stability of the coating / solution interface [16].

Figure 2 shows the potentiodynamic polarization curves, where the potential was
scanned from 0.2 V/Eqc to 2.0 V at 5 mV s ™. The Ecors Values are around -0.50 + 0.05 V for all
samples, except for Ti-6Al-4V in the absence of BSA, and present the same tendency observed
at open circuit with a little shifting due to the high scan rate employed [30]. The three surfaces
analyzed did not present any substantial difference in the corrosion current density, with and
without BSA in solution. The 80-20 sample was the only one that showed a clear passive region
from around -0.4 V to 0 V in the presence and absence of BSA, indicating the beneficial
influence of TiO, addition to the coating, as recently observed by Lee [17]. The HA sample
showed a slight increase of the current density for potentials higher than Ecorg exhibiting no
passive region, which suggests some dissolution. In the presence of BSA the current density
was always higher than in its absence, indicating that BSA facilitates the attack to the coating
and / or substrate due to its cited chelating ability [31]. In the case of Ti-6Al-4V with BSA,
characteristic peaks of Ti oxidation are observed and the passive current is the highest
measured for the studied samples. The Ti-6Al-4V surface without BSA exhibited a high
corrosion potential suggesting some passivation, but the anodic current continuously

increased from around 0 to 0.8 V, probably to the natural and defective oxide formed at the



activated and rough surface. Potentiodynamic polarization curves of TiO,-coated, HA-TiO,-
coated and uncoated Ti alloys [14] showed that both coatings presented higher Ecorg and lower
icorr than the uncoated sample (Ti-6Al-4V), which corroborates the results in this study. The
presence of pores may be excellent on osteointegration, but can be a problem to fight

corrosion.

Cyclic polarization curves were performed in Hanks’ solution with and without BSA at 1
mV s (Fig. 3). These curves show no breakdown with a positive hysteresis, which means that
no pit is formed at the electrode surface. This result agrees with the previous one obtained by
Kwok et al. [4] by polarizing the HA-coated Ti-Al-V electrodes, fabricated by electrophoretic
deposition, up to 4 V/SCE, and by Sousa and Barbosa [23] who polarized the coatings up to 3
V/SCE. The anodic branch for the different samples are similar to those shown in Figure 2 and
again sample 80-20 was the only which presented a passive region at low potential range, all
the others showed a continuous increase of current density with some tendency to passive at
around +1 V, with slightly lower slope in the E-log i curve. After the scan was reversed the
curves showed a very different E-log | profile, being the response almost characteristic of each
curve. All of them both in the presence and absence of BSA showed characteristics of
repassivation, i. e., at the same potential the current was lower in the reverse than in the
direct scan: the repassivation potential (E,.,) was always higher than the corrosion one, but the
presence of BSA resulted in the appearing of more than one repassivation potential, except for
the BSA-80-20 sample, which showed only one E,, value. In the absence of BSA no significant
difference was observed in the estimated icog: 1.3 x 10° A cm™ (Ti-Al-V and HA) 0.8 x 10° A
cm? (80-20), and E.ep values were: +0.49 V (Ti-Al-V); -0.20 V (HA) and +0.15 V (80-20) indicating

again that the presence of TiO, improves the coating performance.

In the presence of BSA the estimated values of icorg and the values of E., were: 1 x 10°®
A cm” and +0.56 V (Ti-Al-V); 0.5 x 10° A cm™ and +0.62 VV (HA) and 1 x 10° A cm™ and +0.48 V
(80-20). However, in the presence of BSA, HA coating showed two more “E.,” values at lower
potentials (+0.25 and -0.27 V), and Ti-Al-V one more at -0.32 V, making difficult establishes a
ranking between the coatings in the presence of BSA based on the these parameters. These
curves also show the following important features: (a) the Ti-6Al-4V depicts two anodic current
peaks at 0.8 V and at around 1.7 V followed by an increase in the current to reach 2.4 mA cm?
at 2.0 V. No current peaks are observed in the reverse scan and the current decreases rapidly
to zero. Similar behavior is observed for 80-20 sample with smaller anodic current peak at 0.8
V and a shoulder at 1.6 V; the current density at 2.0 V is 2.7 mA cm™; (b) the HA presents no

anodic current peaks, but an increase in the current at potentials higher than 1.4 V reaching



1.08 mA cm™ at 2.0 V. In the reverse scan only an exponential decrease of the current is
observed. Based on these comments HA sample seems to be the best in the absence of BSA in
the Hanks’ solution. The presence of BSA practically does not change the I-E profile of the
substrate, but anticipate and broaden the two anodic current peaks to 0.7 and 1.3 V. In the
reverse scan the current decreases exponentially to around zero and small cathodic peaks
appear from 0.2 to -0.2 V. The 80-20 sample presents the same I-E profile that observed in the
absence of BSA. On the other hand, the presence of BSA in the Hanks’ solution increases the
anodic current density at 2.0 V to the similar to substrate and 80-20 samples and presents
broaden small anodic current peak at around 0.7 V. It is clear that BSA affected more

pronouncedly the HA coating.
Electrochemical impedance studies

Figures 4-6 show the experimental and fitted EIS diagrams for the bare Ti-6Al-4V, HA
and 80-20 samples, respectively, immersed in Hanks' solution. The equivalent circuits used are

separately discussed after the presentation of the experimental EIS diagrams.

The bare substrate (Fig. 4a) did not displayed significant changes on its capacitive loop
and its impedance modulus as well. In phase angle diagram (Fig. 4c), it presented overlapped
time constants at the region from the medium to low frequency (MF/LF) indicating accelerated
interfacial processes. It can be seen that the system exhibits capacitive behavior over a
relatively wide-frequency region, which is typical of passive systems. For longer immersion
times it is seen that the impedance response evolves towards of a more active system. The
complex plane plots of the HA sample (Fig. 5a) show a gradual grow of the capacitive loop
which may be related with development of oxide at the bottom of the coating pores. This can
be seen clearly in the Bode plots (Fig. 5¢) in which at the first and second period it displayed
two distinct time constants: one related to the dielectric proprieties of the coating at the HF
domain and another at the LF region related to the interfacial processes at the metal surface.
As time elapse, the phase angle of this LF time constants increases till it reaches values similar
to the bare substrate response. As well as the neat substrate, the 80-20 sample did not
presented substantial changes in its capacitive loop (Fig. 6a). It also presented similar response
to the HA sample with two time constants (Fig. 6¢) but its LF time constant presented higher
values since the first immersion, which could be related to the presence of TiO, in its

formulation.

Figures 7- 9 display the experimental and fitted EIS diagrams for the bare Ti-6Al-4V, HA

and 80-20 samples, respectively, immersed in Hanks’ solution with 4.2 g L BSA. The phase



angle plot for the bare substrate displayed overlapped time constant (Fig. 7c) pointing to an
accelerated interfacial process, similar behavior as in contact with pure Hanks’ solution.
However, it presented a decrease of the capacitive loop and the impedance modulus (Fig. 7a
and b) also after 14 days of immersion. Hydroxyapatite coating displayed at least 2 time
constants, one related to coating response (MF) and the other to the interfacial process at
metal surface (LF). After 3 days of immersion they evolved to overlapped time constants
resembling the substrate response. Then, after 14 days the HF phase angle decreases and
another time constant appears at MF pointing that something might be covering the exposed
area. The gradual increase of the solution resistance presented in Figure 8b can be related to
the change in the ionic strength (26). Figures 8b,c and 9b,c showed at least 2 time constants
one at MF/HF region related to the coating and the other at LF corresponding to the response

of the electrode/solution interface.

In order to analyze in more detail the EIS response, the equivalent electrical circuit
(EEC) model was used to treat the experimental data. Figure 10 shows the different electrical
equivalent circuits (EECs) used to fit the electrochemical impedance data obtained for Ti-Al-V
(substrate) and, HA-TiAI-V and HA-20TiO,-Ti-Al-V coatings with the immersion time in Hank’s

solution in the absence and presence of BSA in solution.

The EEC was chosen according to the following physical model: the substrate, in the
absence of BSA, is covered by a compact Ti,Al,V-oxide film (represented in the EEC by the sub-
circuit containing the elements C, or CPE, for shorter immersion times, and C,,CPE,//R, for
longer immersion times), and the charge transfer reaction occurs at the metallic / oxide film
interface which is represented by CPE3//R; sub-circuit. For longer immersion times, pores can
be formed inside the metallic oxide layer and the charge transfer reaction can be also
developed at the bottom of this pores. R3 is the charge transfer resistance associated with the
redox process. The CPE; element is associated with the capacitance of the electrical double
layer. In the presence of BSA, the protein adsorbs on the oxide film and modifies the charge
distribution on the oxide surface. When hydroxyapatites or hydroxyapatites + TiO, are
deposited, a new sub-circuit C;,CPE,//R; was added to account for the presence of the coating,
which is porous and is partially or complete dissolved at different velocities depending on the
presence of TiO, in the coating and / or BSA in the Hank’s solution. In the circuits sometimes a
constant phase element (CPE) is substituted by the capacitance (C) with the increase of the
immersion time, or, initially, a C fits the data; this is the reason that both elements are
indicated in the EECs and in the tables. When the exponent (CPE-P or n) appears in the tables

means that a constant phase element was used. The constant phase element represents the



deviation from the true capacitive behavior. The CPE is constituted by the admittance CPE-T
and the exponent CPE-P or n. A value of CPE-P of 1 corresponds to the response of an ideal
capacitor, C; CPE-P value of 0.5 suggests a diffusion response or a porous material response (at
high frequency), and 0.5 < CPE-P < 1 values are associated to heterogeneous, rough or non-

homogeneous current distribution at the electrode surface [32].

The EEC of Figures 10a and 10b were used to fit the data obtained for the substrate in
the absence and presence of 4.2 g L™ BSA. The EEC of Fig. 10b fitted the data obtained for
longer immersion times, which was shortened in the presence of BSA. Rs corresponds to the
solution resistance. Both EECs refer to two time constants which can be represented by two in
series sub-circuits related to the response of the metallic oxides, and the charge transfer
reaction at the electrode / solution interface, mainly at metallic /metallic oxide interface. The
substrate presented very compact oxide film, and in the absence of BSA and for short
immersion times a high capacitive behavior is observed, suggesting that the current pass
through the capacitor. Therefore, in this case, the first sub-circuit is given by a C, which was
associated to the capacitance of the Ti,Al,V-oxides. For long immersion times, 30 days in the
absence of BSA, the capacitor C, changes to a constant phase element CPE,, and R, must be
included in the sub-circuit. It means that the oxide layer is being degraded. The second sub-
circuit Rs//CPE; was associated to the charge transfer reaction occurring at the bottom of the
pores and / or defects of the oxide film. The parameters of the EECs for the substrate in the

absence and presence of BSA are in Table 2.

In the absence of BSA, the value of C, is almost constant around 4 x 10 F cm™ (Table
2). The CPE;-T and CPE;-P are almost constant with immersion time, with values of 1.4 x 10™ S
cm? s™ and 0.80, respectively. Similar EEC as in Fig. 10b was also used in (33,27) to describe

the corrosion behavior of Ti and its alloys in chloride-containing medium.

In the presence of BSA, the impedance data were also fitted using two in series time
constants. The oxide layer, which was fitted by a C, element in the absence of BSA, now was
fitted by a constant phase element (CPE;) with an almost constant CPE,-T value, around 2 x 10°
*Secm™?s™ and CPE,-P around 0.80 up to 6 days of immersion (Table 2). For immersion times >
12 days the CPE, or C sub-circuit changes to R,//CPE, in which the meaning of the elements is
the same described above for 30 days immersion. R, values showed some oscillation probably
due to the adsorption/desorption of BSA from the electrode surface. The BSA acts as a cationic
complexant agent and facilitates the formation of defects in the oxide film, besides to cause a

heterogeneous charge distribution on the electrode surface [34]. The second time constant is



described by the R;//C; where R; represents the charge transfer resistance due to the
electrochemical activity at the bottom of pores (pinholes) present in the oxide film and / or the
activity at the metallic/metallic interface. C; represents the capacitance of the electrical double
layer. The charge transfer resistance diminished and the capacitance increased with immersion
time (Table 2), suggesting an increase in the attacked area, which can be due to the oxide layer

degradation and metallic surface oxidation.

When HA was deposited on the Ti-Al-V alloy in the absence of BSA a new constant
phase element appeared at HF region which was fitted by adding a R,//CPE; sub-circuit to the
EEC used to fit the data obtained for the bare substrate. In this new circuit (Fig. 10c) R;
represents the resistance of the HA layer and the solution resistance inside the pores of this
layer and CPE;-T is related with the capacitance of the HA layer and CPE;-P is the exponent.
This EEC explains the experimental impedance data until 12 days immersion. CPE;-P values
suggest a diffusion process through the HA layer for the first two days immersion, and a
heterogeneous charge distribution for longer immersion times. For 18 days immersion the EEC
evolves to the one of Fig. 10d, in which the resistance R, was added, similar to that observed
for the substrate at 30 days immersion, suggesting that the metallic oxide-layer resistance
diminished and the current can pass also through the oxide film. For 24 and 30 days immersion
the EIS data were fitted with the same EEC of the substrate in the absence of BSA (Fig. 10b),
suggesting that the HA layer was dissolved or shows no influence in the impedance response.
The presence of an amorphous HA phase facilitates the dissolution of hydroxyapatites
dissolution. The system under this condition resembles the substrate behavior. The data
obtained using these different EECs are in Table 3. For short immersion times small R; values
were obtained, probably due to the presence of the amorphous phase and high porosity. The
value of this resistance increased between 4 and 6 days immersion, which can be due to the
dissolution/precipitation of HA causing some blocking of the pores. On the 12% day immersion
the resistance decreased again probably due to the intense dissolution of the coating that
predominates over its precipitation inside the pores. The EIS data obtained on the 18™ day
immersion were fitted including the R, resistance (Fig. 10d), suggesting that the metallic oxide
is also being degraded and the HA coating almost lost its influence. From the 24™ day
immersion the same EEC used to fit the data for the bare substrate (Fig. 10b) was used to fit

the experimental data for HA, indicating no more influence of the coating.

For HA coating with BSA in the solution the behavior was described by two EECs (Figs.
10c and 10b), the elements have the same meaning as above described, and the parameters

are given in Table 3. The R,//CPE; sub-circuit was unnecessary to fit the experimental data



after 12 days immersion, and the EIS data were fitted with the EEC used for the bare electrode
for long immersion times. This behavior was only observed after 24 days immersion in the
absence of BSA in solution. Therefore, the presence of BSA accelerated the degradation of HA
layer due to its interaction with HA. These results clearly indicated that the HA has no more
influence on the electrochemical response after 12 days in contact with the Hank’s solution
containing BSA. CPE;-P values suggest a diffusion process through the HA layer from the first
to sixth day immersion, and the coating influence disappeared after 12 days immersion. The
metallic oxide was simulated by a capacitance C; as in the absence of BSA in solution, and only
for immersion times > 12 days, when no more influence of the coating was detected, the R,
element was included, and the EIS response was similar to the bare substrate. For all the
immersion times the sub-circuit R3/CPE; fitted the experimental data. R; values were around
10* Q cm? and increased by 1 order of magnitude for long immersion time suggesting an
increase in the attacked are of the substrate. CPE;-P values indicate a very heterogeneous
surface and in some immersion times suggest some diffusion contribution when the CPE-P

values are near 0.5.

For sample 80-20 in the absence and presence of BSA in solution the EECs of Figs. 10c,
10d and 10b were used to fit the experimental data as the immersion time increased. The
meaning of the EEC elements was above described. In the absence of BSA in solution, the EEC
of Fig. 10c described the data until 6 days of immersion in the absence and 12 days in the
presence of BSA in solution, respectively. The EEC of Fig. 10d was used for the immersion time
from 12 to 24 days in the absence and for on 18" day in the presence of BSA in solution,
respectively. For longer immersion times the EEC of Fig. 10b was used to fit the experimental
data, the same EEC which was used to describe the bare substrate. The parameters of the
circuits are in table 4. In the absence of BSA, the R;//CPE; sub-circuit fitted well the time
constant at high frequency region with an almost constant R; value around 40 Q cm? and a
CPE;-T around 9.1 x 10 S cm™ s™, except for the 1% day immersion, which was 4.6 x 10 S cm™
s™. A CPE;-P fixed at 0.5 was used and denotes a diffusion of the electrolyte through the HA-
TiO, layer. From 12 to 24 days immersion the R; value decreased probably due to the
dissolution of the coating, and for 30" day immersion the coating influence disappeared. The
metallic oxide behavior, for the first 6 days immersion, was described by the constant phase
element CPE,-T which was almost constant around 7.4 x 10> S cm™ s™ with a CPE,-P value
around 0.85, typically of a surface with a heterogeneous charge distribution. A resistance R,
was added to the EEC in Fig. 10c to describe the impedance response from 12 to 24 days

immersion (Fig. 10d) and its value increased, suggesting some precipitation inside the pores of



the metallic oxide layer. For the 30™ day the contribution of the coating disappeared and the
simple sub-circuit used for the bare substrate (Fig. 10b) fitted well the experimental data. The
Rs3 value slightly increased with time, and it was accompanied by some increase in the
capacitance of the system and a slightly increase in CPE;-P values. This behavior is difficult to
explain but, indicates that the presence of the TiO, modified the impedance response of the

HA sample.

The presence of BSA in Hank’s solution suggests some diffusion through the HA-TiO,
coating during the first 2 days immersion and then a behavior of a heterogeneous surface
predominated. The resistance R; of the coating was small and slightly increased in the first 3
days, increased significantly for the next 3 days, then decreased on the 12" and 18" days and
it is influence disappeared for longer times suggesting the dissolution of the coating. The
metallic oxide layer was described by a capacitor with alternating values of capacitance and for
immersion time > 18 days a parallel combination of CPE, and R, was used to fit the
experimental data, indicating a degradation of the metallic oxide layer. R; values were always
lower than that obtained in the absence of BSA denoting that BSA also attacks the coating and
substrate as already observed for the bare substrate. In agreement with these results CPE;-T
values were higher in the presence of BSA in Hank’s solution, suggesting an increase of the

attacked area.

Considering the evolution of EECs with immersion time one can observe that the
addition of TiO, to HA coating delayed the action of BSA. It is indicated by the fact that the EEC
of Fig. 10c was used to describe the HA-TiO, coating behavior until 12 days immersion while in

the absence of TiO, it was applied up to 6 days.

Conclusions

The results obtained for HVOF produced hydroxyapatite coatings in Hank’s solution for

30 days immersion allow obtaining the following conclusions:

- The HA-TiO, coating (80-20 sample) was the only one that showed a clear passive region from
around -0.4 V to 0 V in the presence and absence of BSA, indicating the beneficial influence of

the addition of TiO, to the HA coating stability.



- The HA coating dissolves with immersion time and after 18 in the absence and 6 days in the
absence of bovine serum albumin (BSA) in Hank’s solution presents no influence on the

impedance response, resemble the bare substrate behavior.

- The addition of TiO, to the HA coating delayed the HA dissolution increasing the coating
stability. The influence of the HA-TiO, coating on the EIS diagrams disappeared after 18 days

for HA and after 24 days immersion for HA-TiO, coating.

- In the presence of BSA in Hank’s solution the addition of TiO, to the HA coating delayed the

influence of the coating in EIS diagrams from 6 days for HA to 24 days for HA-TiO, coatings.

- Our results also indicated that BSA in Hank’s solution diminishes the stability of the metallic
oxide layer present on the Ti-based alloy and accelerates the hydroxyapatites coatings

dissolution.

- The following physical model was proposed draw the equivalent electrical circuits (EEC) and
explain EIS data: the Ti-A-V alloy is covered by a compact metallic oxide film which is degraded
with immersion time in Hank’s solution, and the response of this substrate can be simulated by
two in series time constants. The HA or HA-TiO, coating deposition on the substrate shows a
new time constant which requires a new sub-circuit with a constant phase element or
capacitor in parallel with a resistance to accounts for the response at higher frequency. The
influence of this coating decreases as the immersion time increases due to attack of the Hank's

solution and BSA to the surface of the coating and substrate.
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Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)

Anexo 5

Articulo enviado a la revista Bio-medical Materials and Engineering, con el
titulo “In vitro performance of ceramic coatings obtained by high velocity oxy-

fuel spray”.

Equivalencias nomenclatura articulo-tesis:

Tablas

|1 VII.3.

Figuras
1 X.1.
2 X.2.
3 X.3.
4 X.4.
5 X.5.
6 X.6.
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Abstract

Hydroxyapatite coatings obtained by plasma-spraying have been used for many years to
improve biological performance of bone implants, but several studies have drawn attention to
the problems arising from high temperatures and the lack of mechanical properties.

In this study, plasma-spraying is substituted by high velocity oxy-fuel (HVOF) spray, with lower
temperatures reached, and TiO; is added in low amounts to hydroxyapatite in order to

improve the mechanical properties. Four conditions have been tested to evaluate which are




those with better biological properties. Viability and proliferation tests, as well as
differentiation assays and morphology observation, are performed with human osteoblast
cultures onto the studied coatings.

The hydroxyapatite-TiO, coatings maintain good cell viability and proliferation, especially the
cases with higher amorphous phase amount and specific surface, and promote excellent
differentiation, with a higher ALP amount for these cases than for polystyrene controls.
Observation by SEM corroborates this excellent behaviour.

In conclusion, these coatings are a good alternative to those used industrially, and an
interesting issue would be improving biological behaviour of the worst cases, which in turn

show the better mechanical properties.

Keywords

Bio-ceramic; Coating; In vitro behaviour; Thermal Spray; HVOF

l. Introduction

Hydroxyapatite, Caio(P04)sOH in its chemical formula, has been used for decades for bone
regeneration purposes, due to its well-known osteoconductive properties, and different
studies over time have corroborated this positive behaviour [1,2]. However, it has been argued
that, as a bioactive material, it is not the best one, but one of the most stable [3]; furthermore,
as a material for large bone replacements, it lacks of sufficient mechanical properties [4].
These factors explain the use of this ceramic as a coating for metal prostheses -with more
suitable mechanical properties-, as well as its utilization with thermal spraying (specifically,
with plasma-spraying) since the beginning of the 1980’s, to make the coatings osteoconductive

but as stable as possible [5,6].
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Despite these attempts, hydroxyapatite coatings obtained by plasma spraying pose many
problems. Among these are the degradation of the coating due to extremely high
temperatures on the beam; and the subsequent formation of phases that can be harmful to
the surrounding tissues or amorphous phases that can easily dissolve under physiological
conditions [7,8]. Either of these two possibilities can disable the prosthesis, the first one
through possible infection and the second due to early displacement of the device, causing
inappropriate distribution of stresses and early failure. These are the reasons of the several
solutions proposed by different groups in order to improve the mechanical properties without
the loss of biological properties [9], such as the addition of carbon nanotubes to increase
toughness [10,11] or of silica to increase adherence [12,13], the use of TiO; interlayers [14],
etc. Two have been chosen for this study: the first is the addition of TiO, in a rutile phase to
the hydroxyapatite, because of the clear improvement in the mechanical properties of the
coatings; the second involves the substitution of plasma-spraying by high velocity oxy-fuel
(HVOF), with lower temperatures reached, to avoid the formation of damaging third phases
during the coating process. Although these two issues have been adopted previously to
improve the performance of traditional plasma-sprayed hydroxyapatite coatings with high
amounts of TiO,, the objective in this study is try to reduce the amount of TiO, in order to
maintain the biological properties of the coating closer to those of hydroxyapatite whereas the

mechanical properties are improved (results concerning this will be soon published).

The biological performance of the coatings must be studied in order to assess the behaviour of
the materials under physiological conditions. In this study, biocompatibility has been examined
by means of different tests at several culture times: a study of cell adhesion and viability, of
proliferation, of osteoblast differentiation and of cell morphology on the surface. Furthermore,
the surfaces have been observed by fluorescence and by scanning electron microscopy to
corroborate the results. Also, cell behaviour has been related to other characteristics of the

coatings, such as the present phases and the specific surface.

3



1. Experimental method

II.1. Preparation of the coatings

The initial powder is a mechanical mixture of a Sulzer-Metco TiO, (rutile) powder (20wt%) and
a Plasma-Biotal Ltd. hydroxyapatite powder (80wt%), that has been sprayed on a previously
grit-blasted Ti6Al4V substrate (5x5 mm? sheets) with a Sulzer-Metco DJH 2600 HVOF system.

The powder characterization and the spraying parameters have been reported elsewhere [15].

Four conditions have been considered: TOVO, TOV1, T1VO and T1V1, where T is the theoretical
temperature of the beam where the particle travels and V its velocity; and where 0
corresponds to a lower level and 1 to a higher one (of temperature or velocity), at distances

where the maximum coating adherence is obtained [15].

Before the cell experiments, all the coated samples have been sterilized by gamma radiation

(25kGy).

1.2. Phases characterization

The crystalline phases of the coating have been analyzed by X-ray diffraction, using a Siemens
D500 X-ray diffraction Bragg-Brentano type ©/20 apparatus, with Cu Kq.2 radiation
(a1=1,54060 and a,= 1,54443), at 40kV and 30mA. Moreover, some Rietveld calculations have
been performed on scraped-off coatings after a new slower measure, adding 30% in weight of

Al,Os as a standard mixed with the coating.

1.3. Real surface area

To assess the specific area of the surface of the coating, a Leica DCM 3D microscope has been
used, employing a confocal technique to measure the real surface over the apparent surface of

the coating.
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11.4. Cell culture

Osteoblastic cells have been obtained for culture following the protocol described by Nacher
et al. [16], and the entire study has been conducted in accordance with the 1975 Declaration
of Helsinki, revised in 1983, and with the approval of the Hospital del Mar-IMIM Ethics
Committee. Briefly, knee trabecular bone obtained after prosthesis replacement (with
patients’ prior written informed consent) has been dissected into 1-2 mm pieces. The samples
have been washed in phosphate-buffered solution (PBS) to remove blood, marrow cells and
any other soft tissue. Finally, the pieces have been placed into a 10 cm diameter Petri dish
containing 20 mL Dulbecco’s modified Eagle’s medium (DMEM) containing 4.5 g/L glucose and
supplemented with 10% FBS, pyruvate (1 mM), glutamine (2 mM), penicillin (100 Ul/mL),
streptomycin (100 Ul/mL) and ascorbic acid (100 mg/ml) (Invitrogen). The explants have been
incubated at 37 2C in a humidified atmosphere of 5% CO,, changing the medium twice a week
until cell confluence, then these cells have been passaged into new 75 cm? flasks until the
needed number has been reached. A maximum of a third subculture has been used in the
experiments. For materials testing, the coated samples have been placed on a 24-well
polystyrene culture plate (Nunc A/S) and immersed in Hanks’ balanced solution (HBSS, Sigma
Aldrich) overnight at room temperature. After removing Hanks’ solution, samples have been
seeded with 20000 cells for viability and proliferation studies, as well as for SEM observation,
and with 50000 for cell differentiation studies. The medium employed for adhesion,
proliferation and morphology studies has been DMEM supplemented with 10% FBS. For the
differentiation assays, the same medium was used, but supplemented with 10®M of vitamin K

and D.

Before the different cell functional tests, the coated samples have been removed from the
original well and put into another one in order to ensure the results obtained are provided

only by the cells present on the studied coating, and not by the cells on the plate surface. For




guantitative tests, osteoblasts cultured in polystyrene wells were used as a positive control. A
quarter of the number of cells employed for each assay onto each material surface (5000 for
viability and proliferation tests and 12500 for cell differentiation studies) has been seeded on
the plate, to balance out the cell number with regard to the materials. Samples without
seeded cells have been employed as negative controls, and their respective values in the

different assays have been subtracted from the absolute values obtained for each case.

11.5. Cell viability and proliferation

Cell viability has been evaluated using an MTT colorimetric assay kit (Roche Diagnostics
GmbH), at 3, 7 and 14 days of culture. This test is based on the cleavage of the yellow
tetrazolium salt (MTT) to purple formazan made by metabolically active cells. These ones are
incubated with the MTT solution for 4h, then the resulting formazan crystals are solubilized in
the solution before the measurement in a scanning multi-well spectrophotometer (ELISA
reader) at 550 nm (reference wavelength > 650nm). The measured absorbance is directly
linked to the number of live cells adhered to the coating. Moreover, attachment and
distribution have been characterized using LIVE/DEAD Viability/Cytotoxicity Kit for Mammalian
Cells (Invitrogen). Live cells can be easily distinguished from dead cells by simultaneously
staining them with green-fluorescent calcein-AM to indicate intracellular esterase activity (live
cells) and red-fluorescent ethidium homodimer-1 to indicate loss of plasma membrane
integrity (dead cells). The surfaces have been then observed with a Leica DM 1000 optical

microscope.

In parallel, cell proliferation onto the coatings has been quantified, at the same times,
employing a BrdU colorimetric immunoassay kit (Roche Diagnostics GmbH) based on the
incorporation of BrdU (5-bromo-2’-desoxyuridine) in place of thymidine into the DNA of cycling
cells. Then, cells are fixed, and a monoclonal antibody is added that bounds to the BrdU

incorporated into the newly synthesized cellular DNA. Immune complexes are formed that can
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be detected by a substrate reaction. The reaction product is quantified by measuring the
absorbance using a scanning multi-well spectrophotometer (ELISA reader) at 450 nm

(reference wavelength of 690 nm).

Differences among coatings were tested using ANOVA with a p-value of 0.05. Eight samples
have been tested for each assay and test time for MTT, BrdU and ALP quantification, and two

samples have been employed for fluorescence and SEM observation.

11.6. Osteoblast differentiation

Osteoblastic differentiation levels have been evaluated through alkaline phosphatase (ALP)
activity, with Abcam’s Alkaline Phosphatase Assay Kit. This assay uses p-nitrophenyl phosphate
(PNPP) as a phosphatase substrate which turns yellow when dephosphorylated (it turns to p-
nitrophenol) by ALP. The resulting absorbance is also measured using a scanning multi-well

spectrophotometer, at 405nm.

11.7. Cell morphology on surfaces of coatings

Cell morphology has been determined by fixing cells on the coating surface with 2.5%
glutaraldehyde in cacodilate buffer for 2h followed by conservation in cacodylate buffer until
their progressive dehydration with alcohol and critical point drying. The samples have been

observed using a Jeol JSM-840 microscope, after being sputtered to turn them conductive.

1l. Results and discussion

1ll.1. Phases identification

Firstly, the composition of the different coatings has been characterized in order to establish a
relation between XRD results and biomaterials properties. These results show the presence of

the same phases in all coatings, and the fact that the majority phases are the initial ones, i.e.,
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hydroxyapatite and rutile. Other peaks that appear can be attributed to anatase and o-TCP.
Furthermore, broad bands around the main peaks of hydroxyapatite and rutile are observed,
due to the presence of amorphous phases. Rietveld calculations make possible to quantify the
detected phases, as listed in Table 1. Since the listed phases are the same for all cases, specific
cell behaviour cannot be due to the presence of a given phase. With coatings that have similar
compositions, a factor of great importance in cell behaviour on surfaces is the amount of
amorphous phase. The vast majority of studies agree that amorphous phase, which
preferentially dissolves, leads to an accumulation of calcium and phosphate ions, which reach
saturation in micro-vicinities of the coatings, and precipitate on their surfaces in the form of an
apatite layer, which would have a positive effect on osteoblastic differentiation [17]. The T1VO
case is, by far, the case with the highest percentage of amorphous phase, due, on the one hand,
to a higher particle temperature because of a higher residence time of the particle in the beam
compared to TOV1 and T1V1 cases, and, on the other hand, to a higher level of temperature
beam than in the TOVO case. The TOVO case has the second highest percentage of amorphous
phase, due to the residence time of the particle, which is higher than in the TOV1 and T1V1
cases. Both of the latter two cases, by contrast, have a lower residence time in the beam (and
therefore a lower particle temperature), which is lower for the T1V1 case than for the TOV1 one,
and that accounts for why they have the lowest percentages of amorphous phase (in the same

order).

111.2. Specific surface

The specific surface of the four cases, plotted in Figure 1, follows the same order of the
amount of amorphous phase. The T1VO case is the case with the highest specific surface and
TOV1 and T1V1 are the cases with the lowest specific surface. This fact is not casual, and a
certain relationship between the two phenomena exists. The case with the highest percentage

of amorphous phase is the case with the highest particle temperature reached, but its particle




velocity is one of the lowest. This could be the reason for obtaining a less compact, but more
melted coating, and, as a consequence, a rougher topography and a higher specific surface. On
the contrary, the case T1V1, with the lowest percentage of amorphous phase, is the one with
the lowest particle temperature reached. In this case, the contraction due to cooling is lower,
and the particle velocity is higher, which creates more highly compacted coatings, without a
cooling deformation. This effect of velocity is also seen in the TOV1 case, with a similar specific

surface to the T1V1 one.

Measuring specific surface is also a good way to assess, -when added to other properties, of
course- the biocompatibility of a material. According to references [18], a higher specific
surface is associated with greater cell activity on the surface. Different reasons support this
fact. Firstly, roughness is always desirable, as the presence of a certain roughness allows a
better gripping of the cell to the surface (although it is well known that nanometric roughness
is preferable to micrometric one [19,20]); secondly, a higher specific surface assures a greater
possibility of proliferation and a higher cell density for the same apparent surface; and finally,
the more significant the quotient between the real surface and the apparent one, the higher
the number of vicinities where the precipitation mechanism explained in the previous section
can occur. These reasons lead to the expectation of obtaining better osteoblast behaviour for

cases with a higher specific surface.

111.3. Cell viability and proliferation

In order to test the viability and proliferation of osteoblasts on the different studied coatings in
comparison to polystyrene controls, three complementary methodologies have been carried

out (MTT, live/dead fluorescence and BrdU).

MTT results, plotted in Figure 2, indicate that none of the studied materials is cytotoxic. At 3
days, differences between specimens are not statistically significant. At 7 and 14 days, the

relation between the cases remains steady. The best viability value is obtained for the positive
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control, although the T1VO case is able to reach comparable viability rates. The poorest result
appears in the T1V1 culture. Significant differences have been found between the T1VO and
T1V1 cases. The other two cases show an intermediate behaviour. Previous studies done by
our group have also shown good cell viability with 100% hydroxyapatite coatings obtained by
HVOF, which were comparable for the majority of the cases to polystyrene (PS) controls [21].
The presence of 20% titania only slightly inhibits viability on the coating surfaces. Other groups
have also studied cell viability through MTT assays with combinations of HAp and titania.
Ramires et al. [22,23] have obtained similar or slightly lower values than PS controls for
different combinations of TiO,/HAp onto Ti made by sol-gel technique (in general without
significant differences). Biological studies with titania tend to employ anatase due to its
supposedly better cell behaviour [24]. However, many other studies have proved the biological
behaviour of rutile to be comparable to anatase one [25,26,27], and, as rutile has better
mechanical properties and more stability at physiological conditions [28], it has been chosen in

this case, with good results.

Fluorescence tests corroborate MTT results and allow an observation of osteoblast distribution
over the biomaterial surface, as can be seen in Figure 3. For all cases, the cell number on the
surface increases exponentially with time. The distribution is homogeneous all across the
surface, and osteoblast mortality is extremely low. However, as this methodology is
qualitative, differences between cases are not evident for this assay. Only the T1VO case
shows, at 14 days, a distribution typical of confluence, indicating a higher adhesion and

proliferation for this case.

The increase of cell viability detection observed at different times is explained by cell
proliferation, as shown in the BrdU results (Figure 4). The studied materials allow good
proliferation over time, which is, at least for the T1VO0 case, very similar to the positive control.

For the case of 100% HAp coatings, absorbance measurements similar to the PS controls were
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obtained too [21]. At 3 days the differences between cases are not significant, while at 7 and
14 days significant differences appear between almost all the cases. The relation among the
different cases is very similar to the relation obtained for the MTT results. This fact can be
expected, because the two measures are related, with MTT measuring the amount of live cells
on the surface and BrdU the number of proliferating cells, which is proportional to the first

one.

As it has been explained in detail with specific surface results, a relationship would be
expected between the specific surface and the cell viability and proliferation onto the coating.
In fact there is a higher viability and proliferation for the cases with a higher specific surface,

namely T1VO and TOVO.

111.4. Cell differentiation

In order to test osteoblast differentiation status in the biomaterial cultures, alkaline
phosphatase activity has been measured until 14 days post-culture (Figure 5). At 3 days,
differences between cases are negligible, while at 7 and especially at 14 days of culture, T1VO
specimens, with a higher amount of amorphous phase, show the highest quantity of ALP
detected, followed by the TOVO case, with the second-highest amorphous phase amount.

Interestingly, the T1VO and TOVO cases show a higher ALP production than positive controls.

Seeded cells are primary osteoblasts in 3th subculture as maximum, and they are expected to
be differentiated. As a material may favour the maintenance of differentiation and activity
over time, or, on the contrary, promote dedifferentiation and a loss of osteoblast activity, it is
expected for the studied materials to observe an improvement in osteoblast differentiation,
due to the content of calcium and phosphate ions around the coating —which, in turn, is due to

the coating dissolution- and to the consequent re-precipitation of an apatite layer on the
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coating surface (see Rietveld calculations and discussion). Specifically, following this reasoning,
the cases with a higher amount of amorphous phase should produce a greater quantity of ALP.
As can be observed from the results, the performed hypothesis reveals its effectiveness, and
the dissolution of amorphous phase has a positive effect on cell differentiation (cases T1VO
and TOVO). Even the worst cases have similar or slightly better cell differentiation results than
the positive control, due to the mere presence of calcium and phosphate. Previous studies
with plasma-sprayed hydroxyapatite coatings showed higher ALP production for HAp coatings
than for PS controls [21], which also corroborates the hypothesis done previously, although
other papers relating HAp-TiO, coatings obtained by sol-gel show an ALP production similar or
lower than the amount obtained with PS controls [22,23], possibly due to the absence of

amorphous phase.

All results showed clearly that T1VO coating is the best option for osteoblast growing and
implant assembly. In contrast, T1V1 gave the worst cell parameters, due (as it has been
explained before) to its lower specific surface and percentage of amorphous phase.
Interestingly, this case is the one with the best mechanical properties (results soon to be
published). Due to this conflict, a possible future avenue for research would be to try to
improve the biological properties of this case through a procedure that has yet to be

determined.

1I.5. Morphology observation

Finally, SEM observation provides a detailed look at the morphology of the adhered
osteoblasts. There are no differences among cases. In all of them, cells maintain the
osteoblastic shape, with filopodia extending over them (coating TOVO in Figure 6a and T1VO in

Figure 6b). Moreover, in both images it is possible to observe the apatite layer formed on the
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surface of the coatings, as well as some Ca-P globules, an indication of the beginning of

mineralization arising from cell differentiation.

V. Conclusions

Several hydroxyapatite (80wt%)-Titania (20wt%) coatings onto Ti substrates have been
obtained using high velocity oxy-fuel (HVOF). Cell viability, proliferation, differentiation and
morphology have been studied for the different cases. In addition to achieving viability and
proliferation comparable to PS controls for the case with the highest specific surface, T1VO0, the
cases with the highest percentage of amorphous phase, T1V0 and TOVO, show a far higher ALP
production than PS controls, due to the presence of calcium and phosphate. This latter
observation indicates the promotion of bone formation in T1VO and TOVO, and makes the

obtained coatings a good alternative to those commonly used as coating prostheses.
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Recubrimientos biocompatibles de HAp-TiO2 obtenidos mediante Proyeccion
Térmica de Alta Velocidad (HVOF)
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of in vitro behavior of as-sprayed, alkaline-treated and collagen-treated

bioceramic samples obtained by high velocity oxy-fuel (HVOF) spray”.
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Highlights:

Two surface treatments were compared to improve bioactivity of sprayed coatings.
As-sprayed and alkaline- and collagen- treated samples were analysed.

Collagen treated samples showed the best biological behaviour.

Alkaline treated samples showed an intermediate bioactivity.

Collagen can be successfully bonded to hydroxyapatite-TiO, coatings.
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Abstract

Hydroxyapatite (HAp)-TiO, samples obtained by high velocity oxy-fuel spray (HVOF),
that had previously proved an excellent mechanical behaviour, were innovately
treated on their surface in order to improve their biological performance. The chosen
treatments were an alkaline treatment to induce an increase of —OH radicals on
surface (especially on TiO; zones), and a collagen treatment to bond collagen fibrils to
—OH radicals present in hydroxyapatite. These coatings were analysed by scanning
electron microscopy, energy-dispersive X-ray spectroscopy and infrared spectroscopy,
as well as tested for human osteoblast biocompatibility and functionality. In the case
of alkaline treatment, although the density of —OH radicals was not increased
compared to as-sprayed coatings, a nanostructured layer of sodium hydroxycarbonate
precipitated on surface, improving biological behaviour as a consequence of
nanoroughness effect. For the collagen-treated samples, collagen fibrils appeared well-
adhered to the surface, and in vitro cell culture tests showed that these surfaces
allowed an excellent cell adhesion and differentiation, better than the as-sprayed and
alkaline-treated samples. These results pointed the collagen-treatment as a very

promising way to improve bioactivity of HAp-TiO, thermal-sprayed coatings.

Key-words: In vitro tests, coatings, hydroxyapatite, collagen, nanostructure



I. Introduction

Nowadays, population ageing is a worldwide phenomenon [1] associated with many
problems. One of the most important is the increase of common diseases in elderly
people [2,3], such as joint dysfunctions [4]. Metallic materials have been used since the
first replacements for their mechanic properties [5], but it was soon noticed that bone
growth was not allowed directly on their surface [6]. To solve this problem,
hydroxyapatite (HAp) coatings, preferentially obtained by plasma-spraying, have been
used for decades to improve in vivo behavior of implants [7,8]. Many studies have
shown the problems inherent in this procedure, such as thermal degradation or lack of
adhesion and cohesion after a few days at physiological conditions [9,10]. Other
coating compositions and obtention techniques have been evaluated to find a suitable
alternative to these industrial coatings [11]. Good results and an improvement in long-
term performance have been obtained by combining HAp with other ceramics [12,13],
or with a tougher phase as carbon nanotubes [14,15], and by using bond layers
between the bioceramic coatings and the metal substrate [16].

Another approach for implant devices has been to replace biocompatible coatings on
the metal implant with different treatments applied directly to the metal surface to
improve the biological behavior. Some examples are alkaline treatments to increase
the density of hydroxyl groups on the surface [17,18], which promote the migration of
adhesion proteins to this area [19]. Alkaline treatments have been found to improve
bioactivity, particularly on metallic surfaces, but also in ceramic (TiO,) phases.
According to Chen et al. [17] and Zhao et al. [18], an extra formation of -OH bonds

onto the TiO, zones, or a formation of sodium titanate for TiAIV surfaces [20], that



would give an additional bioactivity to the base material, could be expected. Other
possibilities derived from this involve grafting peptides (a very common option are
peptides with the recognition sequence RGD) [21,22] or proteins present in the
physiological environment (collagen is a good example) [23,24] onto the treated
surface. According to many studies, collagen is a bioactive compound that induces the
expression of osteogenic genes directly [25], which leads to the formation of new bone
[26]. Impregnation of the base material [27] as well as a direct bond through —OH
radicals [28], in general for metallic surfaces were considered in literature, as well as
the formation of HAp-collagen coatings through biomimetic approaches. On the
contrary, no studies were found to graft collagen onto —OH radicals present on
hydroxyapatite coatings.

The aim of this study was to combine both approaches, comparing different
treatments to improve bioactivity, after the deposition of a HAp-TiO, coating through
high velocity oxy-fuel, at the spraying conditions that, according to previous analyses
performed by our team, gave the best mechanical properties [29] but the worst
biological behavior (results will soon be published).

As-sprayed samples, samples with an alkaline treatment (to try to increase —OH
density on TiO, zones) and samples grafted with collagen through —OH radicals of
hydroxyapatite were seeded with osteoblasts, and cell viability and differentiation

were analyzed.

Il. Experimental method

[I.1. Preparation of the samples



The initial powder was a mechanical mixture of a Sulzer-Metco TiO, (rutile) powder
(20wt%) and a Plasma-Biotal Ltd. hydroxyapatite powder (80wt%). It was sprayed onto
a previously grit-blasted Ti6AI4V substrate (5x5 mm? sheets) with a Sulzer-Metco DJH
2600 HVOF system. The powder characterization has been reported elsewhere [30],
and the spraying conditions are listed in Table 1.

An alkaline treatment was applied to as-sprayed samples in order to increase —OH
density on surface, which according to literature should have a positive effect on
surface biocompatibility, and compare its properties with as-sprayed samples. This
treatment was an immersion for 24h in a 5M NaOH solution at 802C.

A collagen treatment was carried out for as-sprayed samples to graft this protein
directly to the —OH present in the studied surfaces. The employed protocol was based
on the protocols proposed by references [28,31] for TiO, and Ti surfaces: type |
collagen (Sigma-Aldrich) was dissolved in 40 mM acetic acid, obtaining a final
concentration of 4 mg/mL. The resulting solution was then diluted 1:10 with deionized
water until a final concentratin of 0.4 mg/mL. The samples were immersed in the
prepared solution overnight at 42C, then for 48h at 3729C, followed by drying at room

temperature.

[1.2. Microstructural study of the coatings

Samples surfaces were observed using a scanning electron microscope after being
completely dried (critical point drying in the case of collagen-treated surfaces) and
sputtered. Analyses using Energy-dispersive X-ray spectroscopy (EDX) were also carried
out in order to identify whether new elements had been incorporated on the free

surface. The same process was followed with the cross-section of the samples, after



metallographic preparation, to verify that the structural integrity of the samples was
preserved. Infrared spectroscopy was used to identify the functional groups present in

each sample surface.

[1.3. Cell culture and in vitro tests

Human osteoblasts were obtained from the trabecular bone of total knee replacement
surgery patients, following the protocol described by Nacher et al. [32]. The study was
conducted in accordance with the 1975 Declaration of Helsinki, revised in 1983, and
with the approval of the Hospital del Mar-IMIM Ethics Committee. Written informed
consents were obtained before patient surgeries. Bone was cut into explants of 1-
2mm, washed in phosphate-buffered solution (PBS) to remove blood, marrow cells and
any other soft tissue, and placed into a 10 cm diameter Petri dish containing 20 mL
Dulbecco’s modified Eagle’s medium (DMEM) supplemented with 10% FBS, pyruvate
(1 mM), glutamine (2 mM), penicillin (100 Ul/mL), streptomycin (100 Ul/mL) and
ascorbic acid (100 mg/ml) (Invitrogen). The explants were cultured at 37 oC in a
humidified atmosphere of 5% CO,, changing the medium twice a week until cell
confluence. Full plate coverage was obtained at four to five weeks, at which point cells
were treated with 0.25% trypsin/EDTA (Biological Industries), subcultured or frozen
with liquid nitrogen.

All the coated samples were sterilized by gamma radiation (25kGy) and placed on a 24-
well polystyrene culture plate (Nunc A/S) with Hanks’ balanced solution (HBSS, Sigma
Aldrich) overnight at room temperature before material seeding. After removing
Hanks’ solution, wells were seeded with 20000 cells for viability studies and SEM

observation, and with 50000 for cell differentiation studies. The medium employed for



adhesion, proliferation and morphology studies was DMEM supplemented with 10%
FBS. The same medium was used for the differentiation assays, but supplemented with
10*M of vitamin K and D.

Before cell behavior evaluation, specimens were removed from the original well and
put into another one, to ensure that the results obtained were provided only by the
cells adhered on the studied coating. Osteoblasts cultured in polystyrene wells were
used as a positive control in differentiation tests. In this case, a quarter of the number
of cells employed for seeding material surface (around 12500) were seeded on the
plate polystyrene wells, to balance out the cell number with regard to the materials.
Materials without seeded cells were employed as negative controls, and their
respective values were subtracted from the absolute values obtained for each case.
LIVE/DEAD Viability/Cytotoxicity Kit for Mammalian Cells (Invitrogen) was used to
characterize osteoblast attachment, viability and distribution over the surfaces. Green-
fluorescent calcein-AM dyes live cells, indicating intracellular esterase activity; red-
fluorescent ethidium homodimer-1 stains dead cells, showing loss of plasma
membrane integrity. The surfaces were then observed with a Leica DM 1000
fluorescent microscope. Two samples for each culture time and case were observed.
Osteoblast differentiation was evaluated measuring alkaline phosphatase (ALP)
activity, with Abcam’s Alkaline Phosphatase Assay Kit. The transformation from p-
nitrophenyl phosphate (phosphatase substrate) to p-nitrophenol (yellow) by ALP, is the
basis of the assay. The resulting absorbance was measured using a scanning multi-well
spectrophotometer, at 405 nm. Six to eight samples for each culture time and case

were measured.



Osteoblasts on the coating surfaces were fixed with 2.5% glutaraldehyde in cacodylate
buffer for 2 h at 49C, followed by conservation in cacodylate buffer until progressive
dehydration with alcohol and critical point drying for cell morphology evaluation using
SEM. Osteoblasts were observed using a Jeol JSM-840 microscope, after being
sputtered to make them conductive. Two samples for each culture time and case were

observed.

I1l. Statistics

The results obtained for the differentiation assays samples (n=6-8) were analyzed to
establish if for each study time, the differences among cases were significant. ANOVA,
through the employ of Minitab software, was used for this purpose. In the
corresponding figure, the significant difference of one sample with the rest of them
(for each study time) is marked with an asterisk over the data column (confidence

interval of 95%).

IV. Results and discussion

IV.1. Microstructural integrity and study of the surfaces

One of the main requirements of the post-spraying treatments is to have the minimum
effect on the properties of the coatings, in order to maintain their functionality [29].
Cross-sections of the coatings were observed by SEM after the treatments in order to

evaluate whether the structure conserved its continuity and consistency (Figure 1).



No differences were found among the three tested coatings. Cohesion between layers
and pore distribution were very similar. No significant amount of the coatings was
dissolved in any of the samples, and the coating-substrate interphase maintained
similar continuity in all cases. It was previously reported [30] that after immersion in
solutions similar to plasma, a fast dissolution of HAp amorphous phases appeared
which reduced the adhesion of the coating to the substrate. The fact that that this
dissolution did not appear for these treatments is considered an indicator that both
treatments could be acceptable with regard to mechanical functionality of the
coatings.

Although microstructural observation did not show considerable alteration of the
interfaces, further research should be carried out in order to ensure that the
mechanical properties are effectively conserved.

Figures 2a to c show the surfaces of the three studied coatings. Figure 2a presents the
typical surface of an as-sprayed sample of similar materials [33]. Splats, as well as
unmelted particles and splashes of the melted particles can be identified in the
micrographs. EDX spectrum showed the expectable elements, Ca, P, Ti, O, and Au from
sputtering. Calcium and phosphate were present in the initial powder, hydroxyapatite,
but were also present in new phases produced after the thermal degradation during
spraying, as tricalcium phosphates (a-TCP); Ti was due to the initial presence of rutile,
but also to the presence of other titania phases after the thermal spray (anatase) (as
found in previous studies performed by our team [29]).

The NaOH treated surface (Figure 2b) showed clear differences with the previous one.
Many elements present in the EDX spectrum were the same than in the as-sprayed

sample, as it could be expected. The structure appears as very similar, but covered



with flower-like precipitates in many zones, with nanometric size. This precipitates
could correspond to sodium that was attracted by the negative charge (OH of
hydroxyapatite) of the surface. A cross-section of the region of the coating near the
surface was mapped (atomic distribution is shown in Figure 3), and results make this
assertion appear as evident. The sodium was deposited on the surface, preferentially
on the calcium phosphate zones, while the Ti zone was free of sodium.

Figure 2c indicates that the structure of the surface of the collagen-treated coating is
similar to the as-sprayed coating one. The only noticeable difference is the lower
amount of splashes. These splashes, which were less adhered to the coating, could
have been removed after the treatment due to the successive rinses. Collagen fibrils
were not observed at these magnifications, and EDX results did not show considerable
differences with as-sprayed coatings.

FESEM images were also obtained (Figure 4) in order to identify the collagen on
surface. Collagen fibrils, pointed by red arrows, were completely visible at higher
magnifications. The fact that the samples were rinsed with PBS and distilled water
many times, as well as immersed in alcohol and dried, was considered an indicator of
the existence of a direct bond between the collagen and the coating. This collagen,
that remained on the surface, was well bonded to it (either mechanically, as the

collagen fibrils into the surface pores, or chemically), and not just deposited.

IV.2. Infrared spectroscopy spectra
Coatings were analyzed by infrared spectroscopy in order to identify functional groups
(Figure 5). Figure 5a shows the presence of —OH radicals on the as-sprayed coatings

and the consequent negative charge of the surface, which was expected according to
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literature [34]. These samples showed a clear peak around a wavelength of 3574cm™,
due to the presence of —OH radicals on the surface, which corroborates the previous
assertion that, for the NaOH treated sample, the sodium migrated to these radicals
and precipitated on surface. The NaOH-treated sample still presents an —OH peak,
which could be attributed to the existence of —OH that was not covered by the
precipitated sodium, as well as the possible new formation of —OH radicals over the
titania zones after the NaOH treatment [17,18].

A noticeable difference between the NaOH-treated sample and the as-sprayed one is
the presence of carbonate, detected by peaks at around 2920, 2496 and 876 cm’
!(Figure 5b). After the treatment in an aqueous alkaline solution at 802C for 24h, the
presence of carbonate was detected. The carbonate substitution in hydroxyapatite
provides a better in vitro behavior than the obtained for not-substituted
hydroxyapatite [35], mainly because of the physical characteristics induced, such as
the variation of the grain size of the hydroxyapatite [36]. In this case, and according to
Cerruti and Mortera [37], the carbonate is present on surface as a consequence of
carbonation in presence of an excess of water, under the form of a layer of
hydroxycarbonate. As sodium was also present on surface, it can be argued that the
precipitation on surface detected by SEM is a nanostructured sodium
hydroxycarbonate.

The presence of collagen on the surface of collagen-treated sample was identified by
the peaks typical of proteins, at around 1646 and 1556 cm™ (Figure 5¢), corroborating

the observations made for FESEM images.

IV.3. In vitro tests
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Fluorescent live/dead staining was carried out in order to test the viability and
distribution of osteoblasts cultured on the three studied coatings. At 1 and 3 days
there were still few cells on surface (data not shown), but at 7 days there were enough
cells to make a comparison among the three coatings (Figure 6). In the non-treated
sample, the number of cells on surface is much lower than for the treated samples.
Both treatments, specially the collagen one, clearly improved cell adhesion and
growing, but death cells were not detected for any case. The osteoblastic bioactivity of
the collagen proved its effectiveness in the corresponding samples. In the NaOH
treated samples, the presence of —OH radicals was not considered to be causative of
this positive effect, as they were also present for the as-sprayed sample, nor the
presence of sodium, which has an important role in bone density [38], though not
through direct contact. However, the fact that a nanostructured layer of sodium
hydroxycarbonate had precipitated on surface could be also a cause of the
improvement of cell behavior, because of the well-known bioactivity of nanometric
roughness, that increases surface energy, and leads to higher select protein
interactions to increase specific cell adhesion [39,40].

Alkaline phosphatase activity was measured until 7 days post-culture (Figure 7) in
order to test osteoblast differentiation status in the biomaterial cultures. At first day of
culture, ALP activity, although significant differences between cases were detected,
was considered still too low to draw any conclusion. The differences became important
among the three studied cases after the third day of culture. NaOH-treated cases
showed a better behavior than the as-sprayed samples although values did not reach
control results. Cells seeded on the collagen-treated samples achieved the best ALP

activity, with values comparable to positive controls at three days of culture and higher
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at 7 days. These differences among the cases were attributed, as explained in the
previous section, to the osteogenic bioactivity promoted by the presence of collagen in
the collagen-treated samples, and to the bioactivity induced by the nanometric sodium
carbonate precipitate in the alkaline-treated samples. Although both treatments
represent an improvement of in vitro cell behavior, the difference is especially
noticeable for the collagen-treated sample, which presented ALP activities higher than
the positive control and much higher than as-sprayed samples at 7 days of culture.

Samples were studied by SEM to evaluate cell morphology and attachment to the
surfaces. As-sprayed samples (Figure 8a) presented low cellular density with wide
zones without cells. Although the cells preserved the osteoblastic shape, with filopodia
extending over the surface, the as-sprayed samples could not create a
microenvironment where osteoblasts could adhere and proliferate easily. In contrast,
NaOH and collagen-treated samples (Figure 8b), presented a higher amount of cells on
their surfaces, where it is even possible to identify CaP globules (see red arrows in
Figures 8a and 8b), an indication of the beginning of mineralization arising from cell
differentiation. Especially the collagen-treated sample shows a higher cell density than
the NaOH-treated sample, which is again a proof of the better osteogenic behavior of

the collagen over the other studied possibilities.

V. Conclusions

A base material that proved excellent mechanical performance, HAp combined with
rutile HVOF-sprayed underwent two different treatments to improve its biological

behavior. Biological response to surfaces demonstrated important differences: the
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alkaline treatment facilitated cell behavior on the surface, and the collagen treatment,
which was not used before for HAp coatings, appeared as the best option, with
excellent osteoblast viability and differentiation on the treated surfaces. This work
demonstrated the effectiveness of the post-spraying collagen-grafting in

hydroxyapatite coatings, and opens a door to a future research line on this subject.
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Abstract

As infection after joint replacement surgery is one of the most critical concerns when
considering implant performance, it is necessary to study possible ways to reduce or eliminate
it. Two treatments were chosen for this study: addition of a percentage of ZnO, and immersion
in gentamicin for 24 h. Furthermore, three bacteria were considered: Escherichia coli,
Pseudomonas aeruginosa and Staphylococcus aureus. The evolution of bacteria viability in
solution was measured at 0, 2 and 4 hours; and plate assays were performed to study
antibacterial effects by diffusion. The results show an important antibacterial effect of the as-
sprayed coating, attributed to the presence of —OH radicals on the surface. The presence of
Zn0 did not have any additional influence on bacteria viability, but gentamicin-treated samples
showed an improvement in antibacterial behaviour for gram-positive and gram-negative
bacteria in solution, as well as a bactericidal effect in diffusion conditions. Further research
over longer times is required to study the release kinetics of zinc ions and gentamicin.

I.  Introduction

Infection in joint prostheses has been a major concern for years as it is the main cause of
implant failure after short implantation times [1]. Prosthesis implantation requires exceptional
asepsis because of the large exposition area and the influence of a massive implant that lead
to an important contamination risk [2]. The patient’s skin, airborne particles of the medical
staff or contaminated surgical material are the main sources of bacteria found in infected
prostheses after removal [2,3], which means that bacteria such as S. aureus, or different kinds
of Pseudomonas or Streptococcus are some of the most common in these situations [3,4].

As infection has devastating effects on the patient, research into possible solutions to this
problem is a pressing field. In recent years, improvements in operational theatre design and
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the use of systemic or local antibiotics and other antibacterial compounds directly present on
the implant have decreased infection rates [3].

Among the use of these antibacterial compounds, the use of nanometric species is very well-
known and has many advantages. A small particle size, high surface area and the capacity to
produce oxygen species make nanometric species toxic, and this toxicity can be harnessed for
bactericide purposes [5]. ZnO nanoparticles are commonly used, due to the proven toxicity of
the dissolved metallic ions, and the generation of oxyradical species in solution (this oxidative
stress weakens and kills many kinds of bacteria). Furthermore, ZnO is itself an essential micro-
nutrient for eukaryote organisms, and a “safe” product widely used in personal care [6].

Another possibility considered to prevent infection directly on the prosthesis is antibiotic
loading. This approach is very common for bone cements [7] or biomimetic hydroxyapatite
coatings [8], where it is easy to incorporate the antibiotic into the production of the cement or
coating. Gentamicin sulphate, which belongs to the aminoglycoside antibiotic family, is
extremely efficient against the majority of microorganisms responsible for bone infection,
even when the infection is deep. It is therefore one of the most employed antibiotics,
extensively used with success in orthopaedics since 1970s, in combination with bone cements

9.

This work focuses on a first comparison between the two approaches cited above applied to
hydroxyapatite-titania coatings obtained by high-velocity oxy-fuel spraying. The production
process of the treated coatings, as well as the bacterial tests performed with three bacteria
(Escherichia coli, Pseudomonas aeruginosa and Staphylococcus aureus) at different short times
are reported in this paper.

Il.  Experimental method

The initial powder was a combination that previously proved to have good biological and
mechanical properties [10]. It was a mechanical mixture of a Sulzer-Metco rutile powder
(20wt%) and a Plasma-Biotal Ltd. hydroxyapatite powder (80wt%), and its characterization is
reported elsewhere [11]. The substrate used was a previously grit-blasted Ti6AI4V (5x5 mm?
sheets), and the thermal spray equipment was a Sulzer-Metco DJH 2600 HVOF system. The
spraying conditions are listed in Table 1.

The ZnO was an American Elements agglomerated nano-powder. Its granulometric distribution
was analysed by laser light scattering (Beckman Coulter LS 13320), and the morphology
observed by scanning electron microscopy (SEM), with a Jeol JSM-5310 equipment. The phases
present were analysed by X-ray diffraction. The powder was incorporated into the previous
mixture in percentages of 2wt% and 5wt% [6, 12, 13], and the resulting mixture was sprayed
using the same conditions as for the initial powder.

The sulphate gentamicin (Sigma Aldrich) treatment, after initial tests, was chosen to be 24-
hour immersion in Hank’s solution with a concentration of 2 mg/mL, at 37°C, followed by 60
minutes of drying at 55°C [9, 14, 15].

The surface of the coatings was observed by SEM, in order to identify changes in the
microstructure. Additionally, energy-dispersive X-ray spectroscopy was used to analyse the

ASM International

Page 2 of 16



Page 3 of 16

Journal of Thermal Spray Technology

three surfaces and to identify element distribution, and infrared spectroscopy was used to
identify functional groups in the as-sprayed samples.

The antibacterial activity of ZnO-treated and gentamicin-treated samples was tested against
the Gram negative E. coli CECT405 and P. aeruginosa CECT116, and the Gram positive S. aureus
CECT 239, obtained from the Spanish Type Culture Collection. Overnight cultures of bacteria
on LB medium at 37°C with aeration were diluted into a fresh medium, and incubated until the
culture reached an optical density of 0.6 OD at 600 nm (mid logarithmic phase of growth). The
cells were harvested by centrifugation (5 min; 3000 xg), washed twice with Ringer % solution,
and adjusted to a final optical density of 0.6-0.7 (600 nm) with Ringer % solution. All the
samples were poured into a vial with 1 ml of a 1:10 dilution of the bacterial suspension in
Ringer % solution. The initial bacteria concentration in the vial was approximately 5x10’
CFU/mL. To ensure that any decrease in the bacterial number was due to the exposure to
different samples, a control was included with bacterial cells at the same initial concentration
in Ringer % solution without any sample. The bacterial suspensions were incubated for up to 4
h at 372C and 200 rpm. Samples were taken at the beginning (0 h) and after 2 and 4 h. After
appropriate dilutions, the samples were plated in LB agar and incubated at 37°C. The viable
bacteria were monitored by counting the number of colony-forming units from the
appropriate dilution. To assay the antibacterial effect by diffusion in plates, suspensions of the
bacteria to be assayed were prepared and dispersed in solid medium (LB agar plates), and the
different samples were dropped in different zones on the agar plate. After overnight
incubation at 372C, the presence of inhibition growth zones was determined.

I1l. Results and discussion

ZnO XRD characterization revealed that the powder was in a crystalline wurtzite phase. Its
granulometric distribution, a Gaussian bell curve between 10 and 50 microns, was very similar
to those of the other two powders. The morphology of the particles can be observed in Figure
1. They had a spherical shape and porous structure resulting from the agglomeration of the
nanopowder.

The observation of the coating surfaces by SEM (Figure 2a to c) showed that the surface of the
as-sprayed sample is typical in this kind of spray process. Splats, unmelted particles and
splashes of the melted particles can be identified in the micrographs. EDX analysis indicated, as
expected, the elements present in the initial powder and the derived phases (tricalcium
phosphates and anatase), Ca, P, Ti, O, C. Infrared spectroscopy of these samples (Figure 3)
allowed the identification of a peak indicating the strong presence of —OH radicals on the
surface.

The surface of the sample with ZnO (Figure 2b) was very similar to that of the as-sprayed one.
The presence of small amounts of ZnO did not influence the surface microstructure. EDX
analysis showed the presence of the expected elements (the same than for the HAp-TiO,
samples) and also a peak corresponding to zinc. Quantification indicated that the amount of
zinc by weight was very close to the amount in the initial powder: 1.7wt% for the sample with
2wt% ZnO into the powder mixture; and 4.4wt% for the sample with 5wt% ZnO into the
powder mixture. The ZnO was therefore considered to be incorporated into the coating.

The surface of the gentamicin-treated sample (Figure 2c) showed the typical microstructure of
a bioceramic coating after a 24 h of immersion under physiological conditions. An apatite layer
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on the surface had started nucleation in different zones, in the form of globules. EDX analysis
identified nitrogen (present in the gentamicin) on the surface, but the limitations of the
equipment made it extremely difficult to detect this element. Only the expected elements
(present in the initial powder mixture), plus peaks corresponding to sodium and chlorine
(present in Hank’s solution) appeared. An EDX mapping of the cross section (Figure 4) revealed
that sodium chloride penetrated to the layers near the substrate, by interconnected porosity
derived from the partial dissolution of the coating after 24 h of immersion. The presence of a
sodium chloride precipitation deep in the coating could be interpreted as an indicator of the
presence of the gentamicin at the same levels. One consequence that could be expected is a
slow liberation of the gentamicin over time, as this gentamicin must be released from such a
deep level. The progressive coverage of the surface by an apatite layer is also expected to act
as a stopper and help the prevention of the complete liberation of the antibiotic in the initial
stage of implantation.

The bacterial test results are shown in Figures 5 and 6. The results with the samples with ZnO
(Figure 5) indicate that the addition of this compound did not have a significant effect on the
behaviour of any of the three bacteria. The non-treated sample showed an equivalent
antibacterial effect as the samples with zinc oxide; or even higher. The infrared spectra of the
non-treated sample showed an important peak attributed to the presence of —OH radicals.
According to the literature [20,21], these radicals are an important factor in the bactericide
compounds, and cause an oxidative stress that has a strong effect on some kinds of bacteria.
This could explain the antibacterial effect of the as-sprayed samples. The bactericidal effect
was similar for the three bacteria, which could be an indicator of the effect of oxidative stress
on Gram-positive and Gram-negative bacteria. The mere presence of the coatings reduces by
approximately 4-5 orders of magnitude the presence of bacteria in the solution with regard to
the controls, and consequently the presence of bacteria is reduced 100%. An interpretation of
the slightly lower bactericide effect of the ZnO samples could be the lower presence of -OH
radicals on the surface due to the partial coverage of the surface with ZnO. The fact that a
well-known bactericide compound such as ZnO showed no effect in this case could be
attributed to the bactericidal effect of zinc only for Zn** concentrations above 4-8 mM (the
minimum inhibitory concentration) [6], and it is possible that this concentration was not
reached in these cases. Further research is required to clarify the evolution of the
concentration of zinc ions in solution at different culture times.

Concerning the tests with gentamicin, the results in Figure 6 show that the blank coating
(without gentamicin) also induced a reduction of bacteria viability; again a sign of the
important antibacterial effect of the non-treated samples (the reduction of the viability was
nearly 100%). Nevertheless, an improvement was detected for the treated samples. The
addition of gentamicin clearly allowed an extra antibacterial effect against Gram-negative
bacteria (which is especially important for resistant microorganisms such as P. aeruginosa),
whereas for S. aureus there was no marked difference with and without gentamicin.

Antibactericidal tests under diffusion conditions allowed the identification of differences
between the samples. As an example, the E. coli assay can be observed in Figure 7. Whereas
for the ZnO and the non-treated samples the antibactericidal effect by diffusion was not
detectable, the gentamicin-treated samples clearly showed a growth inhibition zone around
them. This capacity against bacteria by diffusion mechanisms makes the treatment with
gentamicin a good alternative, since it combines excellent antibacterial behaviour in solution
with an antibacterial effect by contact and diffusion, which makes it more appropriate for
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physiological conditions (both solution and diffusion conditions are important in such a
situation).

IV. Conclusion

Two treatments were compared over short times in order to establish which one was the most
appropriate for biomedical applications. Non-treated samples showed an important
bactericidal effect in solution with the three bacteria analysed, provided by the presence of —
OH radicals. ZnO was found not to add any extra antibacterial activity to the samples, and the
treated coatings showed comparable bactericide effects to the non-treated ones.
Nevertheless, it was the gentamicin treatment that showed best behaviour in solution as well
as an important antibacterial effect by diffusion. Further research should be performed in
order to study the antibacterial behaviour over longer times, and the release kinetics of
gentamicin and zinc ions.
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VI. Figure captions

Figure 1. ZnO particles. Morphology by SEM

Figure 2. Surfaces of the three samples: a) as-sprayed, b) with ZnO (5%), c) gentamicin-treated
Figure 3. IR spectra of the as-sprayed sample, -OH zone

Figure 4. EDX mapping of the cross section of the gentamicin-treated sample

Figure 5. Effect of the ZnO treatment on the evolution of bacteria survival in solution at 0, 2
and 4 hours: a) E. coli, b) P. aeruginosa, c) S. aureus

Figure 6. Effect of gentamicin on the evolution of bacteria survival in solution at 0, 2, and 4
hours: a) E. coli, b) P. aeruginosa, c) S. aureus

Figure 7. Antibacterial test against E.coli of: a) samples treated with ZnO and b) samples
treated with gentamicin
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