Biomaterial compuesto de titanio-hidroxiapatita
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Resumen— Los implantes no cementados requieren el me-
nor tiempo de osteointegracion ya que el mismo huesera su
anclaje. Por lo tanto, esta aplicacion requiere umaterial con
bioactividad superficial y una estructura porosa inportante.
Este articulo presenta un compuesto a base de titan reforza-
do con particulas de hidroxiapatita producido mediate técni-
cas de metalurgia de polvos. Las materias primas éion mez-
clas de polvos de hidruro de titanio e hidroxiapata natural
(20% en peso), obtenida a partir de hueso bovinorensados a
490 MPa en un molde rigido y sinterizados a 12002 en vacio
y a temperaturas en el rango de 600 a 1000 ° C ergén. Las
muestras sinterizadas a 1200 © C muestran una vadgn en
volumen (dilatacion) debido a una reaccién entre b compo-
nentes del compuesto. Estas reacciones no apareesiempera-
turas bajas (600 y 800 ° C), pero estas muestrashéen cierta
porosidad debido a la escasa sinterizacion. Los cpactos se
caracterizaron por metalografia y mediante pruebadioldgicas
de citotoxicidad. Los mejores resultados metalogridfos se
obtienen en las muestras sinterizadas a 800 °C, dme no es
citotoxica.
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I. INTRODUCCION

El hueso es un tejido vivo que se renueva consteerte
a lo largo de la vida de un individuo y permite geerege-
nere tras ser dafado. En general, esta remodeldiciami-
ca es suficiente para reparar fracturas y recanstigunos
defectos. Sin embargo, el reemplazo de parte dedchpor
un implante metdlico requiere tomar en cuenta tarat-
cion del tejido vivo con la superficie del mismat& inter-
accion pretende, idealmente, que el tejido dsatesarrolle
sobre la superficie del implante y penetre en durmen,
generando su anclaje mecanico.

El titanio se usa actualmente en implantes debidasa
buenas caracteristicas frente a la corrosion dellaios
corporales y su oseoconductividad (OC) [1].

Por otro lado, los ceramicos bioactivos puederbéstar
una union fuerte con los tejidos ya que interactgaimi-
camente con los mismos. Uno de estos es la higratida
(HA), principal constituyente mineral de los huegadien-
tes [2]. La HA ha sido usada ampliamente como nécub
miento de implantes de titanio, pues mejora su Bfle
recubrimiento genera una excelente interfase datfase
ceramica y el hueso, pero no es tan buena laasterntre
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el metal y el ceramico bioactivo, debido a lasréifeias en
sus propiedades mecanicas [3,4].

La posibilidad de fabricar un biomaterial compuedéo
Ti-HA donde la fase ceramica esté distribuida efotel
volumen, como “islas” de HA en una matriz de Tivea de
presentarse como una capa superficial, podria isolacel
problema de la degradacién mecanica del recubrimien
Otra ventaja del compuesto Ti-HA con respecto aletu-
bierto de HA, seria la posibilidad de maquinar oforma
de cualquier componente sin la necesidad de adicioin-
guna capa sobre formas complejas.

La mezcla de polvos de Ti y de HA y su sinterizado,
puede conducir a una serie de reacciones que m@OVac
descomposicién de la HA [3]. El sinterizado de ¢igte de
compuestos es dificultoso pues el titanio es estahl at-
mésferas de vacio o reductoras y la hidroxiapastastable
sélo en condiciones oxidantes [5],. Las reacci@mse los
componentes estan catalizadas por la presenciiaiad y
una temperatura superior a los 800 °C [9]. Los dasntle
volumen involucrados en estas transformaciones;ogem
una dilatacion del material, que termina disgregémdLa
busqueda de una solucion ha llevado a diversostigaelo-
res a ir modificando las variables del proceso,liando la
temperatura de procesamiento y la atmdsfera dajtrg6).
En esa linea, en este trabajo se propone obteneriates
compuestos de titanio-hidroxiapatita (compositesHA)
mediante sinterizado a baja temperatura. El matelieni-
do sera caracterizado macro y microscopicamentelilaa
tacion sera analizada variando la temperaturagyntedsfera
del proceso (vacio y argén y temperaturas de 600, B000
y 1200°C). También seran caracterizadas la pordsida
manente del sinterizado y la interfase entre ehhyela fase
ceramica.

Para determinar la posible citotoxicidad del matesin-
terizado, se realizaron ensayos de biocompatibilida
guiendo los protocolos indicados por la nhorma 159998

[7].

Il. METODO EXPERIMENTAL

En este trabajo se utilizé hidruro de titanio, Fiebn una
pureza del 98% (proveedor Sigma Aldrich) de mall25-3
(menor a 43um), como fuente de titanio. El material fue
deshidrurado durante una etapa a temperatura otaste
media hora a 500 °C, en el calentamiento haciangpéra-



tura de sinterizado. La hidroxiapatita fue de arigeatural hiazolyldiphenyl-tetrazolium bromide) transcurrid24 hs.

(hueso bobino) (Inbiomed S.A.). La misma fue molida Este es un método colorimétrico que permite valdaar

tamizada a una granulometria entre 120 y|280 viabilidad y cuantificar la proliferacion celulai todas las
La mezcla de los polvos (Ti+20%HA) fue realizada memuestras ensayadas le fue agregado MTT a una doacen

diante un mezclador en Y durante media hora. Blgphale cién final de 1 mg/mL en buffer fosfato salino yefan

compactado en una matriz cilindrica con aplicaciériuer- incubados durante 2 h. Las muestras fueron leidasne

zas coaxiales en dos sentidos (doble efecto), den8de lector de microplacas (Multiskan Spectrum, Therrient

diametro a 490 MPa. Las muestras en verde fuertmcao fic) a 595 nm. Los valores de densidad Optica (B@jlidos

das en un horno cilindrico con control de atmésfena la  en los pocillos estuvieron en correlaciéon con &bilidad y

sinterizacién. Las temperaturas utilizadas fueren6@0, proliferacion celular.

800, 1000 y 1200 °C, manteniendo en todos los clasos

etapa de deshidruracién durante el calentamiemt@tinos-

fera de tratamiento fue en todos los casos de atgaritra . RESULTADOS Y DISCUSION

alta pureza (Argon 5.0 de Linde) salvo para lotesirados ) ] o ]

a 1200 °C que se realizaron en vacic®(tr). Los tiempos Los primeros tratamientos de smtenzqdo fueromzm:f\

de sinterizado variaron en funcion de la tempesame dOS a temperaturas de 1200 °C en atmosfera de. \aso0

tratamiento térmico: a 600 °C fue de 3 h, 2 h a%D§ 1 h muestras obtenidas aparecian totalmente fracturadas-
a las restantes temperaturas. granadas (Figura 1). Este comportamiento puedetser

Las muestras obtenidas fueron analizadas mediéate t buido a Ias, reacciones de descomposicion de laiapa-
nicas de metalografia Optica y electronica de bar(FE- lita en vacio, catalizadas por la presencia dehiot [3,8-
SEM=igma) y ensayos biolégicos de citotoxicidad. 10].

Una muestra de cada temperatura fue mantenidaren co
diciones atmosféricas de laboratorio, constatanddilata-
cién y observando la microestructura de las mugsjwa no
presentaron cambios de volumen.

El potencial efecto citotoxico de las muestrasdualua-
do mediante ensayo de citotoxicidad indirecto ségdrma
ISO 10993-5. Un extracto de cada muestra fue paelpar -~
incubando las piezas en medio de cultivo DMEM (atb
co’s modified eagle medium) por 72 hs a 37 °Ccoa u . - = = *
relacion de 0,1 g de material/mL de medio (Norm® IS n— & . R :
10993-12). El sobrenadante de las muestras fuedmmpara Figura 1: Muestra de T|-29HA sinterizada a 1200AC e
obtener los extractos y fueron preparadas 4 dihesip25, vaclo.

50, 75y 100% para cada uno. Un extracto de PEHDe(Po
tileno alta densidad) de 30 micrones fue empleaztooc
control negativo (CN), en una relacién 3 “coel mate-

Estas reacciones y cambios de fase durante lostaale
mientos en vacio de los composites de Ti-HA, ingplic

rial/mL de medio de cultivo y como control positi¢GP) galmblos yc>||urrretr|cos dque ;l)rovoc;m r?umento de vtljiume
una solucién de fenol al 0,2 %. Las células Veroedi d€! material, alcanzando valores de hasta un 8,5% lpa

celular cedidas por CIQUIBIC-CONICET- Dpto. de Qism mezcla Ti-5% HA. Las tensiones generadas durante est
ca Biolégica — Fac. de Ciencias Quimicas - UNCydoe fenédmeno t_erminan por disgre_gar el mat_erial_. Seihfom-
sembradas con una densidad de 10.000 célulastpexill mado también reacciones similares en sinterizad@98 y
placas multiwell. Estas fueron mantenidas con alimde 1200 °C en atmosfera de argon [11-12]. La presedeia
cultivo suplementado con 10% de suero fetal bovindy, ~ CaTiOs, Ca0,a-Ti, CaP,0, en las muestras del composite
Pasching, Austria), 4 mM de L-Glutamina (Gibco,itro+ €S claro indicio que las reacciones de descompgosiz la
gen, Auckland, NZ), 4 mM de Piruvato de Sodio (Sigit HA también se producen en los tratamientos térmeos
Louis, USA) y 10.000 unidades/mL de penicilina-D0 atmoésfera de argdn a temperaturas superiores H0is°C
pg/mL de estreptomicina a 37 °C en atmosfera himeda [13].

5% de CQ durante 24 hs para llegar a confluencia. EI me- En este trabajo se busco sinterizar los compuestes-
dio de cultivo fue extraido, adicionando en lostidiss ~ Peraturas inferiores a los 1000 °C en atmosferardén,

pocillos las diluciones del extracto de cada casitpoy los ~ Mediante compactacion en matrices de doble eféuo.
controles negativo y positivo por triplicado. Leaabilidad —€Sto se esperaba que las reacciones entre |a iajatita y

celular fue cuantificada mediante ensayo de MTTtliMe
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el titanio disminuyeran al bajar la velocidad diusion del
sistema.

Los resultados de la sinterizacion a 1000 °C masira
que, a pesar de que el material compuesto no geedaba
durante el sinterizado, la microestructura mostraina
amplia reaccién entre los componentes. En la miaftgde
la Figura 2 se observan las particulas de hidratiap en
general rodeadas de una fase oscura, la que apaneioieén
en la matriz. Esta fase proveniente de una readotérfa-
cial entre las particulas de HA y la matriz de Firauy
fragil y el composite se fracturaban simplemenézoégndo
fuerza con la mano.

&  30um
Figura 2: Microestructura de una muestra Ti-HAesiizia-
da a 1000°C en arg6n.

De las experiencias anteriores se concluyd quesaun
debia bajar mas la temperatura de tratamientontierigiado
para minimizar las reacciones interfaciales y quatindsfe-
ra de argén era totalmente adecuada para reabzdrdta-
mientos térmicos.

Asi, se realizaron tratamientos de sinterizado @ %0
800°C, en muestras de Ti con el 20 % de HA (Ti-2QHA)

Las muestras asi sinterizadas fueron mantenidasren
diciones atmosféricas por al menos 90 dias parmatania
posible dilatacién y desgranado del material, pctolude
las reacciones de descomposicion de la hidroxtapaddin-

guna de las muestras tratadas a estas bajas téunpsra

presentd modificaciéon alguna de su volumen eneshpd
de analisis.

Las micrografias mostraron que, aparentementepae a

rece reaccion interfacial entre el Tiy la HA. Lgeticulas
de HA se ven “limpias” y se observa la matriz gizteda
de titanio. Sin embargo, la muestra sinterizada0&°®
muestra una gran cantidad de poros por falta deria-
cion (Figura 3). Esto es perjudicial para las pedpdes
mecanicas del compuesto.

En la Figura 4 se observa la microestructura dauas-
tra sinterizada durante 2 hs a 800°C. Se obserasamin
croestructura con menor cantidad de poros que kestrau
de 600°C En la Figura 5 se observa por microscelgie
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trénica de barrido (SEM) una particula de HA emtdrior
rugoso de un poro superficial.

La presencia de los poros por falta de sinterizaetoe
ventajas para el uso biomédico del material estiadiga
que permitiria el crecimiento del tejido 6seo. Al poros
de sinterizado es muy posible que estén intercadesty
eso mejoraria la vascularizacion y llegada de enigs al
nuevo tejido. Por otra parte, los poros disminugemddu-
lo elastico del material y ello conlleva a una nragimilitud
entre la rigidez del hueso natural y la del matedapues-
to, disminuyendo el peligro de la resorcion deldwugor
falta de cargas (stress shielding) [14].

y * 30pum
Figura 3: Mlcrograﬁa de la muestra T| 20HA sintada
durante 3 h a 600°C en argoén

4 30um
Figura 4: Micrografia de la muestra Ti-20HA sinzada
durante 2 h a 800 °C en argoén

m. .z
Figura 5 Cnstales de HA en poro de una muestréi-de
HA sinterizada a 800°C.

20pm



En la Figura 6 se observa como se va modificando la
forma y la cantidad de poros observados en la mdti
titanio, en funcion a la variacién de la temperatde trata-
miento. Los poros en la muestra tratada a 800 PCnsis
redondeados y aparecen en menor cantidad.

- - .
a — 600°C b — 800°C 1.

Figura 6: Comparacion de porosidad en las muesiméeyi-
zadas a 600 y 800°C 2

En la Figura 7 se muestra el porcentaje de visilide
las células expuestas a los diferentes extractmmo(uede 3

observarse en todos los casos las células mostaran
viabilidad semejante a la obtenida para el comtegjativo.

El control positivo presenté un porcentaje de @dlulivas

menor al 20% como era de esperar. La Norma ISO31099 4
estipula que un material sera citotoxico cuandadailidad

de células expuestas a dicho material sea mef@94l 5.
6.
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Figura 7: Resultados del ensayo de citotoxicidad 1
Iv. CONCLUSIONES
12.
En este trabajo se pudo obtener el compuesto HATa-
partir de polvos de Tifly de HA bobina, mediante técnicas 13,
pulvimetallrgicas. Los resultados muestran queosibje
sinterizar el material a temperaturas tan bajasocad®
14,

600°C aunque los mejores resultados microestruetuen
cuanto a caracteristicas de los poros del sintiizson los
de las muestras obtenidas a 800 °C. Los testatexitidad
muestran que ninguna de los materiales ensayasites tin
efecto toxico sobre la linea celular Vero.
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