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Resumen

Resumen

El envejecimiento de la poblacién y diferentes tipos de enfermedades implican, en la
actualidad, que la mayoria de los tejidos biolégicos presenten un importante deterioro de
sus propiedades, condicionando la vida de las personas y convirtiéndose en un importante
problema de salud publica. La aplicacién de la ortopedia e implantes dentales ha
revolucionado el tratamiento médico de las enfermedades degenerativas de los tejidos
0seos, devolviendo las funciones que se habian visto comprometidas antes de la
implantacién y la calidad de vida de las personas. No obstante, el aumento de la
expectativa de vida de la poblacion y el requerimiento de protesis e implantes por
pacientes jovenes, han incrementado la demanda de estos. De todos los biomateriales
utilizados actualmente para el reemplazo de hueso, es reconocido que el titanio
comercialmente puro (Ti c.p.) y la aleacién Ti-6Al-4V, son los materiales con mejor
comportamiento in vivo, debido a su excelente equilibrio entre propiedades mecanicas,
fisicoguimicas y biofuncionales. Sin embargo, presentan tres limitaciones que en muchos
casos pueden comprometer la fiabilidad de los implantes y las prétesis: (1) La rigidez del
titanio es mucho mayor que la del hueso, lo cual produce el apantallamiento de tensiones
(stress shielding) que promueve la reabsorcion dsea, con el consiguiente riesgo de fallo;
(2) El titanio, a pesar de su gran capacidad de osteointegracion, se ve rodeado de una
delgada capa de tejido fibroso, lo cual esta muy relacionado con eventos de aflojamiento,
y (3) Se requiere un mayor estudio sobre prediccion de su fiabilidad, a partir de criterios
de prevencion del dafio, Unica filosofia de disefio admisible para el desarrollo de
biomateriales.

El objetivo de esta tesis doctoral es la obtencién y caracterizacion de muestras sencillas
de titanio c.p. poroso, con porosidad homogénea, disefiadas para reducir el

apantallamiento de tensiones, sin comprometer la resistencia mecanica del biomaterial.



Resumen

Para ello, se implementaran dos rutas de fabricacion: pulvimetalurgia convencional
(evaluando los limites de esta técnica: loose sintering) y la técnica de espaciadores
(space-holders technigue). Se evaluard la influencia de los pardmetros inherentes al
procesado, tales como, presion de compactacion, temperatura de sinterizacion y
porcentaje de espaciador, sobre las caracteristicas microestructurales y las propiedades
mecanicas del material. La consecucion de la segunda metodologia propuesta, requiere el
disefio de un protocolo experimental detallado, para definir las variables que influyen en el
proceso de eliminacion del cloruro de sodio usado como espaciador, y la optimizacion del
proceso.

La caracterizacion microestructural comprende el estudio del tamafio, tipo, morfologia,
distribucion y proporciéon de la porosidad total e interconectada. La caracterizacion se
llevard a cabo mediante las técnicas de Microscopia 6ptica, analisis de imagenes y el
método de Arquimedes con impregnacion de agua destilada, requiriéndose previamente
una optimizacion de la preparacion de las muestras. EI comportamiento mecanico de los
compactos sera evaluado mediante ensayos de compresion monoténicos de compresion.
Particularmente importante es el procedimiento planteado para evaluar el médulo de
Young dinamico mediante la técnica de ultrasonidos, para materiales con porosidad
elevada, como un método novedoso para la determinacion de las propiedades mecéanicas
de materiales metalicos porosos. Adicionalmente, dependiendo del tamafio, grado y
distribucién de la porosidad obtenidos se puede indicar la posibilidad de mejorar la
capacidad de osteointegracion del Titanio c.p. y de permitir el crecimiento del hueso hacia
el interior del implante (bone in-growth), facilitado por el paso del fluido fisioldgico, plasma

sanguineo y colonizacion celular.
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Introduccion

0.1 Resumen

En la actualidad, los trastornos musculo-esqueléticos son uno de los problemas de salud
mas frecuentes, representando un alto costo para la sociedad (€195 billones cada dia) y
afecta a uno de cada siete norteamericanos[l]. En los ultimos afios el niamero de
implantes dentales utilizados en Estados Unidos aumenté méas de diez veces. De acuerdo
a encuestas realizadas por el National Institute for Dental Research, casi el 30% de los
adultos estadounidenses son candidatos para una proétesis removible total o parcial. En
Estados Unidos se colocan méas de 700.000 implantes dentales por afio, con una alta tasa
de éxitos (mayor del 97% al cabo de 10 afios)[2]. EI nimero de implantes continta
creciendo, con mas de 150 millones de ddlares en productos implantarios vendidos a los
dentistas norteamericanos en 2002, en comparacion con los 10 millones de ddlares en
1983, con un crecimiento esperado sostenido de 9.4% para los proximos afios[3, 4]. Por
otro lado, el aumento de la esperanza de vida en los paises desarrollados es otro factor
importante. Actualmente en Estados Unidos una persona de 65 afos puede esperar vivir
mas de 20 afios, mientras que una persona de 80 afios puede llegar a vivir 9.5 afios mas
[5, 6], donde el 42% de esta poblacién no tiene dientes y otros 12 millones de personas no
tienen dientes superiores como antagonistas de los inferiores[7].

De los materiales metalicos usados para implantes, el Ti c.p. y el Ti6AI4V se reconocen
como los biomateriales metalicos con mejor comportamiento in vivo gracias al excelente
balance de propiedades mecanicas especificas y biofuncionales que presentan. Sin
embargo, la reabsorcién 6sea del hueso que los rodea debida al apantallamiento de
tensiones (diferencias de rigidez entre el implante y el tejido 6seo que pretende sustituir)
es una de sus claras desventajas. El desarrollo de implantes porosos que no
comprometan la resistencia mecanica y a fatiga es una alternativa para solventar este
problema. En esta Tesis Doctoral se propone la obtencién y caracterizacion de muestras
sencillas de Titanio c.p. poroso mediante dos metodologias: i) pulvimetalurgia
convencional, determinandose los limites experimentales de esta técnica (“loose
sintering”), y ii) mediante el uso de espaciadores (“space holders”). En la implementacion
de la PM convencional se incluye la evaluaciéon de la influencia de los parametros
inherentes al procesado, en las caracteristicas microestructurales y el comportamiento
mecanico. La consecucién de la segunda metodologia propuesta, ha requerido que se
disefie un protocolo experimental detallado, una vez definidas y optimizadas las variables
gue influyen en el proceso de eliminacion del cloruro sédico usado como espaciador. En
este sentido, se propone una propuesta viable econémicamente, con la que se minimiza
el colapso de la matriz de Titanio, se obtiene una porosidad total e interconectada
homogénea y mayor que la obtenida a partir de la PM convencional.

on
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La caracterizacion microestructural (fases y composicién quimica, tamafio de grano,
calidad de los cuellos, asi como el tamafio, tipo, la morfologia, distancia media entre poros
y proporcion de la porosidad total e interconectada) para las metodologias y parametros
inherentes al procesado, se ha realizado mediante las técnicas de Microscopia
Electronica de Barrido, Microandlisis por Fluorescencia de Rayos-X, Andlisis de Imagenes
y el Método de Arquimedes con impregnacion de agua destilada, requiriéndose
previamente una optimizacion de la preparacion de las muestras (desbaste, pulido y
ataque quimico). Por su parte, el comportamiento mecanico de los compactos se evalla a
partir de ensayos convencionales de compresion, mientras que el de la matriz de Titanio
se realiza mediante la implementacion de la técnica de microindentacion instrumentada.
Particularmente importante es el procedimiento planteado para evaluar mediante la
técnica de ultrasonidos el Mddulo de Young dinamico de materiales con porosidad
elevada, asi como el cambio de la resistividad eléctrica de los compactos porosos cuando
son sometidos a cargas monotonicas de compresion, con el propdésito en este caso de
definir y detectar el dafio mecanico bajo este tipo de solicitaciones.

El objetivo central de esta Tesis Doctoral es la obtencién y caracterizacion de piezas
sencillas porosas de Titanio c.p. mediante diferentes técnicas PM, que permitan alcanzar
el equilibrio mecéanico y biofuncional, en términos de solventar el temido apantallamiento
de tensiones (“stress shielding”) sin comprometer la resistencia mecanica del biomaterial.
Adicionalmente, dependiendo de los tamafios, grados y distribucion de la porosidad
obtenidos se puede indicar la posibilidad de mejorar la capacidad de oseointegracién del
Titanio c.p. y de permitir el crecimiento del hueso hacia el interior del implante (“in
growth”), facilitado en este caso por el paso de fluido fisioldgico, plasma sanguineo y
colonizacion celular.

0.2 Descripcion de la problematica

Los trastornos musculo-esqueléticos son uno de los principales problemas de salud en la
actualidad, representando un coste para la sociedad que se estima en torno a los €195
billones cada dia y que afecta a uno de cada siete norteamericanos[1]. La demanda de
implantes continuara creciendo debido al aumento de la esperanza de vida en los paises
desarrollados (la expectativa de vida incrementara de 73 afios en 1993 a 82.6 en 2050(8]).
Ademas, la necesidad de protesis por pacientes jovenes es cada vez mayor, lo que
implica que estardn sometidas a niveles de esfuerzo mayores durante mas tiempo. Estos
datos se ven reforzados con estadisticas como las de “American Dental Association]9],
gue indican que hay aproximadamente 113 millones de adultos norteamericanos a los que
les falta por lo menos un diente, y que 18 millones son desdentados (Figura 0-1).
Asimismo, los recuentos de fallo de los implantes en boca (10 al 15% durante los primeros
10 afios[10]) y el hecho que un importante porcentaje de las cirugias (20%) se realizan
para reemplazar los implantes que han fallado[10], muestran una necesidad evidente de
continuar la investigacién en metodologias que mejoren las prestaciones de implantes y
protesis en general. En Colombia, de acuerdo a estudios estadisticos realizados por la
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ACCOMF (Asociacién Colombiana de Cirugia Oral y Maxilofacial) el 45% de las personas
adultas jévenes han perdido algun diente debido a un accidente o enfermedad dental o de
la encia[11].

Edentulismo total en la poblacion estadounidense

40

M 18 millones de personas

€ 30 -
2
e
§ 20 -
S

10 -

0 -

45 65 75
Edad (afios)

Figura 0-1. La poblacion estadounidense completamente desdentada oscila entre el 5% después de los 40
afos de edad, y el 44% después de los 75 afios. Mas de 18 millones de personas en Estados Unidos no
tienen dientes. Otros 12 millones mas de personas no tienen dientes superiores que hagan de antagonistas de
los inferiores[7].

La mayoria de estos fallos se inician en la intercara implante-hueso, por lo que la mejora
de la fiabilidad de los implantes requiere que se solucionen los problemas interfaciales.
Los micromovimientos relativos excesivos que ocurren en la intercara biomaterial-tejido
(debido a la osteointegraciéon deficiente) inhibe la formacion del nuevo hueso, generando
con el paso del tiempo una fina capa de tejido fibroso (Figura 0-2), ocurriendo incluso la
encapsulacién para casos extremos.

Figura 0-2. Las tensiones excesivas sobre un implante pueden originar sobrecarga y fracaso. Este implante
tenia sobrecarga oclusal, lo que dio lugar a la formacion de tejido fibroso alrededor del implante[12].

Capitulo: Introduccién
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Por otro lado, la marcada diferencia que existen entre el médulo de Young del implante
(aprox. 100 — 110 GPa en el caso del titanio[13]) y del tejido 6seo [hueso cortical (aprox.
20 GPa) y trabecular o esponjoso (aprox. 1 GPa)][14], implica que no se trasmitan
correctamente los esfuerzos entre el implante y el hueso, es decir que existe un
apantallamiento de las tensiones (“stress-shielding”). Con el paso del tiempo, este
fendbmeno aumenta la reabsorcion ésea (“induced bone resorption”[15]) con lo cual la
densidad del hueso adyacente disminuye, incrementandose asi la probabilidad de fractura
(Figura 0-3)[16]. El indeseable aflojamiento aséptico del implante también puede estar
asociado a este fenomeno([17].

a) b)

Figura 0-3. a) la pérdida de hueso en la cresta es mas evidente en un implante que sostiene un voladizo
(implante izquierdo). No existe casi ninguna pérdida 6sea en la cresta, en el implante derecho; b) Transcurrido
un periodo de tiempo en la historia de carga de este paciente (ver figura a), el implante se fracturé (flecha).
Las mismas condiciones que originaron la pérdida de hueso son responsables de la fractura. Fuente: [16]

A lo largo de la historia de la odontologia y de la medicina, son muchos los materiales que
se han utilizado siendo los metales ampliamente empleados en diferentes formas como
implantes. Los metales mas comunmente usados para la fabricacion de implantes son los
aceros inoxidables (ASTM F745, F55, F56, F138, F139, 316L), las aleaciones basadas en
cobalto (ASTM F75, F90, F799, F562), el Titanio c.p. y sus aleaciones (ASTM F67, F136)
[18].

De este grupo, se considera que el Ti c.p es uno de los mejores biomateriales con una
excelente biocompatibilidad (tanto in vitro como in vivo; norma 1S010993-1) y tiene
propiedades mecanicas especificas elevadas [médulo de elasticidad (100 — 110 GPa),
limite elastico (170 — 483 MPa) y resistencia a la traccion (240 — 550 MPa), ISO 5832-2 y
ASTM F67-00 [13]. Ademas, es bioinerte (no reacciona adversamente con el tejido) y
estable guimicamente (resistencia a la corrosion excelente, especialmente frente a los
ambientes fisiol6gicos). Existen estudios que demuestran que el Ti c.p es el material que
mejor responde con el paso del tiempo. Sin embargo, a pesar que el Ti c.p. y sus
aleaciones tienen una gran capacidad de oseointegracion (capacidad de establecer una

Capitulo: Introduccién
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conexion directa, estructural y funcional, entre el hueso (vivo y ordenado) y la superficie
del implante [19]), todavia presenta limitaciones que hacen necesaria su optimizacion:

1) A pesar de tener una gran capacidad de osteointegracion, definida como la
capacidad de establecer una conexion directa, estructural y funcional, entre el hueso (vivo
y ordenado) y la superficie del implante, todavia presenta limitaciones que hacen
necesaria su optimizacién. Los micromovimientos relativos excesivos que ocurren en la
intercara biomaterial-tejido, generan a mediano y largo plazo, un crecimiento de la fina
capa de tejido fibroso ya existente, incrementandose el riesgo de aflojamiento del implante
(Figura 0-4),

At

Figura 0-4. Crecimiento de tejido fibroso.

2) Aungque presentan una rigidez mucho menor que la de otros metales [ejemplo:
aceros inoxidables (189-205 GPa), aleaciones de Co-Cr-Mo (200-253 GPa)], ésta sigue
siendo muy superior a la de los tejidos 6seos que se pretenden sustituir [hueso cortical
(aprox. 20 GPa) y trabecular o esponjoso (aprox. 1 GPa)][14]. Esta marcada diferencia
implica un apantallamiento de las tensiones que promueve la reabsorcién 6sea (Figura
0-5), con lo cual la densidad del hueso adyacente disminuye, incrementandose asi la
probabilidad de fractura,
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Figura 0-5. Reabsorcion dsea del hueso.
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TIEMPO DESPUES DE LA IMPLANTACION (ANOS)

Figura 0-6. Porcentaje de supervivencia por tiempo de implantacion.

3) El fallo por fatiga es otra de las causas fundamentales que limita la vida en servicio
de la mayoria de los implantes y proétesis (Figura 0-7). Es necesario la implementacion de
modelos y criterios de disefio mas fiables y conservativos, basados en la prevencién de
dafio (Gnico admisible en biomateriales) en vez de tolerancia al dafo (empleados
comunmente en ingenieria).

Capitulo: Introduccién

X



Introduccién

Figura 0-7. Fallo por fatiga de un biomaterial.

0.3 Antecedentes y panorama actual

Como se dijo anteriormente, a pesar que el Ti c.p. y sus aleaciones tienen una gran
capacidad de oseointegracion [capacidad de establecer una conexion directa, estructural
y funcional, entre el hueso (vivo y ordenado) y la superficie del implante[19], todavia
presenta limitaciones que hacen necesaria su optimizacion. Ademas, a pesar que el Ti
presenta una rigidez mucho menor que la de otros metales (ej.: aceros inoxidables,
aleaciones de Co-Cr-Mo), el fendmeno de apantallamiento de tensiones sigue siendo un
problema critico a resolver.

0.3.1 Formas de mejorar la capacidad de oseointegracion del Ti

Una de las maneras de mejorar la capacidad de oseointegracién es modificando la
naturaleza quimica de la superficie de contacto entre el implante y el hueso, entre las
cuales las de mayor utilizacién y estudio han sido las que aportan un recubrimiento
bioactivo como la hidroxiapatita sintética (HA) o los vidrios bioactivos[20], asi como la
conversion quimica del titanio, de bioinerte a bioactivo, a través de un tratamiento
termoquimico[21]. A pesar de la ventaja que implica la utilizacién de los recubrimientos
bioactivos, debido a su capacidad de formar un enlace directo con el hueso, no han
colmado las expectativas tanto de adherencia y como su inherente fragilidad.

Otra forma de mejorar la capacidad de oseointegracion del Ti es controlando la rugosidad
y textura de la superficie del implante. Entre las metodologias que se utilizan para este fin
se encuentra:

e La proyeccion de particulas de titanio por plasma[9],

e El granallado o arenado utilizando medios abrasivos de diferente naturaleza,
observandose los mejores resultados de osteointegracion con el empleo de
particulas de Al,Oz y para los parametros de rugosidad Ra (media aritmética de las
desviaciones del perfil) = 4-5 ym y Pc = 65-80/cm, donde Pc es el nimero de
picos por unidad de longitud[22],
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e las encaminadas a generar recubrimientos y/o superficies porosas, consistentes
en: (a) Empaquetar un nacleo macizo de Ti o aleacién (obtenido previamente por
colada) con polvos de éste, para finalmente sinterizar todo el conjunto [23-25], (b)
obtener por pulvimetalurgia convencional un nacleo denso y una superficie porosa
(utilizando un space holder) [25-30], y (c) utilizar la descarga eléctrica de
condensadores (Electro-Discharge Consolidation, E.D.C.) [31-33] para obtener, a
partir del polvo suelto de Ti (0 sus aleaciones), un nucleo compacto rodeado de
una superficie porosa, donde el tamafio del nucleo y las caracteristicas de la
porosidad (tamafio, morfologia y proporcion) dependen de los parametros de
descarga [34], iv) tratamientos quimicos y electroquimicos [35].

Sin embargo, los implantes con superficie porosa no solventan el problema del stress
shielding, ya que sigue existiendo mucha diferencia entre el médulo de Young del
implante y el hueso.

Adicionalmente, se ha reportado la degradacion de la resistencia mecanica y a fatiga [36-
39] debido a:

1) la presencia de poros y el efecto de la concentracion de esfuerzos a su alrededor,
fundamentalmente importante para poros grandes, irregulares y en proporciones elevadas
(legando a existir interaccion entre ellos) y como resultado la presencia de particulas
sueltas de Ti alrededor del implante, y

2) la contaminacion de la superficie producida por los cambios microestructurales durante
los procesos de sinterizacion a alta temperatura [24].

0.3.2 Modo de solventar el problema del apantallamiento de tensiones (stress
shielding).

Hasta ahora, existen algunas alternativas para reducir el efecto del apantallamiento de
tensiones, las cuales buscan desarrollar biomateriales con un moédulo de Young cercano
al del tejido 6seo que se pretende sustituir (total o parcial, éste Ultimo asociado a tumores
localizados). Entre estas estan:

1) El desarrollo de materiales compuestos de matriz polimérica, como el HAPEX®
(40% de hidroxiapatita y 60 % de HPDE), los cuales presentan el inconveniente que tanto
su resistencia a fatiga como su tenacidad de fractura son menores que los valores del
hueso humano[40],

2) La fabricacion de aleaciones de titanio-p metaestable. Entre estas Ti-35Nb-7Zr-5Ta
[41, 42], Ti50-Zr30-Nb10-Tal10[43], y Ti-7.5Mo, [44, 45], presentan una rigidez menor (44-
55 GPa) que el Ti c.p. y sus aleaciones convencionales [46], pero contindan siendo
superior a la del hueso (20GPa). En este sentido, es un hecho que la introduccion de
poros permitira la disminucion de la rigidez del implante, asi como se necesitara una

Capitulo: Introduccién

x



Introduccién

menor proporcion de poros para alcanzar los requisitos de los tejidos 6seos, con la
consecuente mejora del comportamiento mecanico,

3) La utilizacion de materiales como el magnesio y sus aleaciones. Estos materiales
tienen la desventaja que presentan una resistencia a la compresién insuficiente, 65-100
MPa,

4) La fabricacibn de materiales porosos y espumas (sélidos celulares)[47],
“controlando” el tipo (porosidad cerrada o interconectada), el tamaro, la morfologia
(contornos irregulares o suaves), distribuciébn [homogénea, variable o gradiente
(“Functionally Graded Material”)] y la proporcién de la porosidad (alrededor de 40 % para
hueso cortical y de 70 % para el trabecular). Entre los procesos de fabricacion empleados
se encuentra:

i) Procesos en los que se inyecta un gas directamente al metal liquido o que
emplean agentes gasificadores en estado soélido [48, 49],

ii)  Técnicas de moldeo por enfriamiento direccional (“Directionally freeze-
cast”) para crear porosidades alargadas y dirigidas [50] (tratan de mimetizar la
arquitectura anisotrépica de los poros del hueso),

iii)  Técnicas para obtener una porosidad gradiente:

a. utilizan estructuras o esqueletos porosos de facil eliminacion (plasticos
en su mayoria) para replicarlas. Este método se perfecciona con el uso
del disefio asistido por ordenador (CAD) y las impresoras en tres
dimensiones (“Rapid prototyping”) [51, 52].

b. sinterizacion selectiva mediante fusion por laser (SLS) [53-55], y
c. Fusién mediante haz de electrones (EBM)[56, 57]

iv)  Técnicas que involucran procesos de sinterizacion (involucran temperatura
y tiempo), destacando:

a. Técnicas en las que se fabrican compactos empleando emplean bajas
presiones de compactaciéon [58-61] o sin compactacién previa (loose
sintering) [62],

b. Técnicas en las que se aprovecha la expansion de un gas atrapado,
para inducir el crecimiento de los poros por la deformacién plastica de la
matriz (termofluencia) [63-66],

c. Técnicas que utilizan espaciadores, tales como carbamida, bicarbonato
de amonio, NaCl, NaF, sacarosa, magnesio, PVA, PMMA, entre otros
(“Space-holder” technique), [26-30, 67]. Esta metodologia es utilizada
ampliamente, ademas de reconocerse su viabilidad para controlar la
porosidad (conservar aproximadamente el tamafio y proporcion del
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espaciador), particularmente la “facilidad de poder eliminarlo” en etapas
previas o durante el proceso de sinterizacion. La mayoria de los
espaciadores se evaporan “totalmente” a temperaturas bajas, otros en
cambio se eliminan por procesos de disolucion en un liquido
(generalmente agua). El uso del cloruro sédico ha sido empleado debido
a su bajo costo, facil disoluciébn en agua, minimizar los procesos
corrosivos y generar mucha menor toxicidad (por ej.: que el NaF). No
obstante, a pesar que los iones Na+ y Cl- estan presentes en el fluido
fisiolégico, se debe considerar su implicacién en la alteracion del PH. En
este trabajo, se propone analizar quimicamente el fluido fisiol6gico
simulado, antes y después del contacto prolongado (ensayos estaticos y
de fatiga) con las muestras.

d. Técnicas de sinterizacidén asistidas por campo eléctrico (“Field-Assisted
Sintering Technique”, F.A.S.T.) [31, 32, 68, 69].

La fabricacion e implementacién exitosa, en términos de sus propiedades mecanicas y
biofuncionales, de titanio poroso por rutas pulvimetallrgicas, requiere del control estricto
de la presencia de oxigeno como impureza (presente en el polvo de partida y asociado al
proceso de elaboracién), asi como la de otros intersticiales como el nitrogeno y el
hidrogeno. En este sentido, la estructura HCP del titanio y la estabilidad de los 6xidos de
titanio favorecen el incremento de la concentracién de oxigeno vy dificultan su eliminacion
una vez producidos los especimenes [70]. Es por ello la importancia de la seleccion
adecuada de los polvos de partida y por lo que se requieren condiciones de vacio para el
almacenamiento y procesado de piezas de titanio [71]. En este marco de ideas, es
necesario la obtencién de cuellos resistentes y el control del crecimiento excesivo de los
granos (resistencia mecanica adecuada para la aplicacion). Ademas, es imprescindible,
controlar la porosidad en términos de: (1) tamafio y grado de interconectividad (tamafio de
poro medio > 100 um, garantizar el crecimiento del hueso hacia el interior del implante,
facilitado por el paso de fluido fisioldgico, plasma sanguineo y colonizacién celular), (2) la
proporcion (solventar el apantallamiento de tensiones sin comprometer la fiabilidad en
servicio del implante por la pérdida de resistencia mecénica inherente a la presencia de
dicha porosidad [74] (Figura 0-8) (3) y morfologia (contornos suaves que permitan mejorar
el comportamiento a fatiga).

Todo lo expuesto previamente, demuestra la importancia que juega la porosidad, tanto en
el comportamiento mecanico y biofuncional de los biomateriales, como en la premisa de
evitar cualquier tipo de dafio mecanico que pudiese atentar contra la integridad estructural
del componente. De ahi los esfuerzos por la implementacién de técnicas (con diferentes
resoluciones espaciales) de caracterizacién de la arquitectura, morfologia y proporcién de
dichos poros, asi como la presencia de grietas e incluso de posibles deformaciones
plasticas pequefas y localizadas [72, 73]. Una de las técnicas no destructivas empleadas
en la caracterizacion de estos materiales es la microtomografia computarizada (micro-CT;
resolucion ~ 8 um), la cual presenta varias ventajas importantes: es no destructiva, no
utiliza quimicos téxicos, pudiéndose realizar otros ensayos y resolver el problema de la
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escasez de muestras. Sin embargo, es una técnica muy costosa. Por lo cual, es de gran
importancia implementar técnicas fiables pero econémicas para la caracterizacion de la
microestructura y las propiedades mecanicas de los biomateriales.

500

400

300

stress [MPa]

200

100

3] 0.1 0.2 0.3 04 0.5
strain [-]
Figura 0-8. Curvas esfuerzo deformacién. Relacion del médulo de Young y el limite elastico con el grado de
porosidad[74].

Este trabajo de investigacién propone el desarrollo y estructuras de Titanio para
aplicaciones biomédicas implementando técnicas de fabricacion pulvimetallrgicas en los
gue se garantice el equilibrio mecanico (resistencia mecéanica) y biofuncional
(apantallamiento de tensiones e ingrowth) de los implantes.
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0.4 Objetivos

0.4.1 Objetivo General

Desarrollar estructuras de titanio poroso que permitan reducir el apantallamiento de
tensiones y prevenir la aparicion del dafio mecanico en implantes.

0.4.2 Objetivos especificos.

Establecer los parametros 6ptimos del proceso de pulvimetalurgia convencional
gue conllevan a la obtenciéon de muestras de titanio poroso, llegando a los limites
de esta técnica (loose sintering).

Establecer los parametros éptimos de procesamiento pulvimetallrgico de las
muestras de Ti c.p, mediante la técnica de espaciadores (space-holders
Technique) usando NaCl como espaciador, para diferentes porcentajes globales
de porosidad, disefiados para el reemplazo, tanto de hueso trabecular como de
hueso cortical. La porosidad es controlada para encontrar un balance entre la

rigidez deseada y la resistencia mecanica requerida.

Evaluar la influencia de los parametros de procesamiento sobre las caracteristicas
microestructurales (tamafio, tipo, morfologia y proporcion de la porosidad), asi
como en el comportamiento macro y micromecénico de los compactos (limite

elastico, moédulo de Young convencional y dinAmico).
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Capitulo I. Metalurgia de
Polvos

Procesamiento y aplicaciones

En este capitulo se describe el proceso de la metalurgia de polvos de metales y se hace
énfasis en la aplicacion de esta técnica para la obtencion de metales porosos.
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Capitulo I.
Metalurgia de polvos

1.1 Introduccién

La produccién de componentes mediante metalurgia de polvos (PM) es una gran industria
gue produce muchas formas y emplea gran variedad de materiales. Una de las principales
causas que conducen al uso de la P/M en muchos materiales, es la reduccién en los
costos debido a la posibilidad de eliminar los procesos de acabado, en comparacion con
otros métodos de fabricacion como forja o fundicion. En algunos casos, la conversion de
un componente a tecnologia PM implica ahorros de hasta un 40%. Asimismo, cabe
destacar que el desarrollo de nuevos materiales y tecnologias de fabricacion han
permitido nuevas aplicaciones para componentes sinterizados, aun en aleaciones que
presentan problemas de segregacion en procesos metallrgicos tradicionales que
involucran fundicion.

Este proceso facilita la obtencién de materiales y aleaciones de base Titanio, las cuales
han sido ampliamente estudiadas en aplicaciones biomédicas debido a propiedades como
su buena resistencia a la corrosion y biocompatibilidad, médulo elastico bajo y estructura
porosa favorable.

Es por esto, que la metalurgia de polvos esta siendo usada para mejorar la
osteointegracion en los implantes de titanio (Ti), debido a que el polvo de Ti puede ser
sinterizado con una porosidad apropiada (desde el disefio) para acomodar el crecimiento
del hueso hacia una osteointegracion completa[l]. Sin embargo, aunque se han logrado
grandes progresos en la sustitucion de materiales médicos, la fijacion de los implantes
continua siendo un problema, debido al efecto del apantallamiento de tensiones causado
por la diferencia entre el médulo de Young entre el hueso (10-30GPa) y el implante
metalico (110 GPa para el Ti). Una solucién que se ha planteado es la disminucion de la
diferencia entre las propiedades del hueso y del implante es la fabricacion de estructuras
porosas de Ti.

En el siguiente capitulo se hace una descripcion de las etapas de la técnica de metalurgia
de polvos, asi como diferentes métodos empleados en la obtencibn de compactos
porosos de Ti.
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1.2 Generalidades del proceso PM convencional
1.2.1 Descripcion del proceso productivo

La metalurgia de polvos (PM) es una técnica de procesamiento que involucra la
produccion de polvos metalicos y su conversion en estructuras de ingenieria utiles.

La Figura 1-1 muestra un esquema general de las etapas del proceso basico de PM. La
fabricacion de los componentes PM comienza con la mezcla de los polvos, aditivos y
lubricantes. Esta mezcla es compactada como pieza dentro de un molde que tiene la
forma deseada, mediante la aplicacion de presiones, que para el caso del componentes
con minima resistencia oscilan entre 70-210MPa en comparacioén con los componentes
PM de alta densidad estructural, los cuales requieren presiones de compactacién de 420-
840MPa[2]. Después de la compactacion, la mezcla toma las propiedades de un sélido,
cuyo estado se denomina usualmente “en verde”. Posteriormente, el compacto es
sinterizado (enlazado por difusion) a temperaturas por debajo del punto de fusion, bajo
una atmoésfera controlada, logrando una unién metalUrgica entre las particulas, ver Figura
1-2. Este producto sinterizado tiene muchos beneficios, uno de ellos es que aumenta la
resistencia de la pieza manteniendo su forma. Existen muchas variantes a este proceso
bésico, pues algunas piezas son utilizadas directamente en la condicion de sinterizado
mientras que otras son sometidas a operaciones secundarias de acabado (mecanizado,
calibrado, impregnaciéon de aceite, etc.) o tratamientos térmicos (nitruracion, temple, etc.).

Polvos metalicos Aditivos (ej.: grafito,
elementales o aleados lubricantes.. )

| |
|

| Mezclado |

Loose Compactacion Compactacion
Powder en frio en caliente

Sinterizado

Forja en caliente

Pasos opcionales de
procesamiento

!

Pasos opcionales de

acabado
I

v
Producto final |

Figura 1-1. Pasos generales del proceso PM de[3].
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Figura 1-2. Mecanismo de compactacion de polvos mediante prensado en caliente y sinterizacién[4].

1.2.2 Ventajas y limitaciones técnicas
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El proceso de pulvimetalurgia y sinterizado presenta ciertas ventajas frente a otros
procesos de produccion que lo hacen econdmico, limpio y muy competitivo. La Tabla 1-1
muestra un resumen cualitativo de las ventajas de este proceso que lo hacen atractivo
con respecto a otros procesos.

Tabla 1-1. Comparativo entre diferentes procesos de fabricacion[5].

Posibilidad Volumen de
Utilizacion | Energia . . de L plezas.
: : Resistencia realizacién requeridas para
Proceso de material | por Kkilo - .
mecanica de amortizar
(%) de partes . . -
geometrias inversion de
complicadas | herramental
Fundicién 90 30-38 BAJA NO BAJO
Forjaen 75-80 46-49 | EXCELENTE NO MEDIO
caliente
Extrusion 85 41 BUENA NO MEDIO
Procesos de |, o, 66-82 | EXCELENTE sI ALTO
maquinado
Sinterizado 97 29 BUENA Sl MEDIO
En general, las técnicas PM tienen una ventaja con respecto al control de la

microestructura, el uso del material, la homogeneidad del producto, y la produccién en
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masa. La Tabla 1-2 compara la metalurgia de polvos con otras tecnologias de produccion.
Debido al alto costo de los polvos metdlicos, y otros factores, las piezas fabricadas por
PM deben tener atributos especiales que justifiquen el uso de la misma, pues de no ser
asi deben usarse otras rutas de procesamiento.

Los componentes fabricados por PM varian sobre una amplia gama en términos de

tamano, masa y otros atributos. La

Tabla 1-3, describe la gama actual donde estan situados la mayor parte de los elementos
PM. Esta tabla sugiere lo siguiente: la PM es competitiva en cuanto a materiales,
propiedades y atributos de ingenieria en general, pero necesita aumentar los rangos de
tamafo y masa, complejidad de partes, y acabado superficial para mantener una posicién
competitiva.

La metalurgia de polvos (PM) tiene ventajas como: buena capacidad para eliminar los
defectos de fundicién, buena fluencia, menor segregacion, cortos tiempos de
procesamiento, produccion de piezas casi terminadas y por ende reduccion del costo total
del proceso. Una ventaja adicional es la posibilidad de producir aleaciones que presentan
problemas de segregacion con otros procesos metallrgicos tradicionales que involucran

fusion.

Tabla 1-2. Comparacion de PM y técnicas competitivas de metalurgia[6].

Técnica Ventajas vs. PM Desventajas vs. PM
Es una técnica ampliamente usada: No es posible usarla en muchos
Fundicién rango de piezas de pequefio a grande; materiales; linea divisoria, poros;

bajo costo de operacién; herramientas
de bajo costo.

segregacién quimica; moldes de un
solo uso; reciclado de bebederos.

Forja en frio

Produccién mas rapida; alta resistencia;
buen acabado superficial.

Baja precision; poca vida de
herramientas; materiales limitados.

Piezas grandes; superficie lisa;

Seccidn transversal constante; baja
precision; alto consumo de energia;

Extrusion . . S
produccion rapida. formas simples; poca vida util de
herramientas.
. L. . Rebabas y material de desecho; control
. Altas propiedades mecénicas; piezas . . . i
Forjaen . . dimensional pobre; inclusiones y
X grandes, formas complejas; produccion P
Caliente . . | manchas; desgaste rapido de
rapida; propiedades a medida. .
herramientas.
Disponibilidad de materiales y formas; . .
p. . . y Desechos; baja productividad en
amplio aplicacién industrial; alta i
. o . algunos casos; propiedades no
Maguinado precision; tiempo muerto corto, sin .
. N , uniformes; alto costo; mano de obra
herramientas; pequefios volumenes de ) .
L intensiva.
produccién.
Superficies planas, alta precision; Nivel simple, formas delgadas;
produccién de grandes masas; partes materiales limitados; desechos, bordes
Estampado

con &reas grandes; funcién de ubicacion
exacta.

rugosos, las caracteristicas pequenas
resultan dificiles.
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Tabla 1-3. Rangos generales de produccion de PM [6]

Caracteristica Rango Status Oportunidad
Complejidad, Incrementar la complejidad de
tolerancias, o] 15-1000 Competitiva con otras | la forma y la precision con
especificaciones tecnologias nuevas técnicas de
dimensionales conformado

. Di itiv ma fi
Competitiva con muchas spositivos nas - pequenos,
Masa, g 1-1000 . formas mas complejas,
otras tecnologias . -
biomedicina.
. Débil comparada con | Mejorar la precision usando
Tolerancias, mm 0.1-1 . ; . -
polimeros y maquinado mas controles de produccion.
: . .| Necesidad de mejorar la
Area de debilidad, tamafio . ) -
. . suavidad de la superficie,
Rugosidad, um 0.2-2 de particulas y ~
. . o polvos de menor tamafo,
configuraciones limitadas. .
mejor acabado.

Otra visualizacién importante de la PM es la carta de atributos de Ashby. Esta muestra los
rangos de tecnologia para varias técnicas de produccion. La Figura 1-3 es una gréafica de
la complejidad del componente (medida por la cantidad de informacion) con respecto al
tamafno (medido por la masa). La mayoria de los productos PM se mueven entre 1g a 1kg,
a pesar de que se tiene informacion donde un solo componente pesa unos 1000kg (1ton)
0 0.02g. Por otro lado, los productos PM a menudo tienen formas complejas, aungque no
demasiado. Aqui la complejidad se mide por la cantidad de informacion que se requiere
para especificar la pieza en el plano de ingenieria, tales como dimensiones, angulos,
acabado superficial y otros detalles. En general, los productos PM tienen de 15 a 1000
especificaciones de dibujo. Asimismo, se observa que la metalurgia de polvos compite
con varias técnicas de fundicion, deformacion, maquinado, deformacién plastica por
moldeo y fundicion en moldes. Algunas veces, el éxito de la PM sobre las tecnologias de
competencia se basa en la mejora del acabado superficial, la mayor duracion de la
herramienta, menor costo, y excelentes propiedades finales. Sin embargo, cuando los
volimenes de produccion disminuyen (menos de cien), se hace dificil justificar el uso de
PM, siendo generalmente el maquinado el proceso adecuado por su menor costo. Cuando
las cantidades de produccién son intermedias (pocos cientos a unos pocos miles),
usualmente se selecciona la fundicibn seguida de maquinado. Por lo tanto, la
pulvimetalurgia es usada para cantidades de produccién mayores a unos pocos miles de
componentes moderadamente complejos.

En resumen, las ventajas de la PM son:
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e Es un proceso flexible que incorpora un amplio rango de nuevos materiales,
microestructuras y propiedades; metales porosos, aleaciones con dispersion de
oxidos, Cermets - carburos cementados, vidrios metélicos.

e Se pueden obtener materiales de dificil procesamiento; metales refractarios (dificil
fusion).

e Capacidad de producir formas moderadamente complejas (de 15 a 1000
requerimientos de dibujo de ingenieria).

e Rango de masa de 1 a 1000g.

e El mejoramiento de caracteristicas como acabado superficial, tolerancias y otros
requerimientos no incrementan significativamente los costos de produccion.

e En producciones a gran escala: productividad, bajo impacto ambiental, poco o
ningun desperdicio de materia prima, bajo costo por pieza.

En comparacion con otras tecnologias, la metalurgia de polvos esta en desventaja con
respecto al costo de la materia prima, costo de herramientas, y complejidad del proceso.
La mayor dificultad esta relacionada con los poros residuales. Las propiedades se ven
afectadas por la porosidad residual, haciendo que la PM sea menos atractiva comparada
con otras tecnologias metallrgicas. Sin embargo, a medida que se reduce la porosidad
residual se obtienen compactos con elevada resistencia y baja densidad, lo cual se
traduce en una ventaja en el aspecto econémico.

Sand casting i
o Die casting =
5 Investment casting
g Low pressure casting
= Forging
@ Extrusion
= Sheet forming

Powder methods

e
S s g
g g _ Electro-machining !
g_g _| Conventional machining
Ow [ ————

Injection molding
Blow molding

T E’ Compression molding
£ = Rotational molding
O c .
as Thermo-forming
Polymer casting

Resin-transfer molding

o)
2ot ; B | ep—
8 Loy methods | ——
é‘ = Lay-up methods |
(= 0y7>1
8 | p——

Vacuum bag

10° 102 01 1 10 12 108 10
Mass (kg)

Adhesives
Welding, metals
Welding, polymers
Fasteners

Joining

Figura 1-3. Esta carta grafica varias tecnologias de fabricacion con respecto la masa del componente y la
cantidad de informacion del componente (nimero de requerimientos en el dibujo de ingenieria). La metalurgia
de polvos se encuentra en un campo bastante competitivo[7].
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En consecuencia, el impulso continuo es obtener estructuras con mayor densidad con
altos niveles de complejidad en la forma, pero costos de produccion modestos.

T Sand casting |
Die casting

(=]
g_ Investment casting #
g Low pressure casting ] ! }
= Forg?ng ———————
@ Extrusion
= Sheet forming =
- Powder methods ]
o
Ec|__ Electro-machining
%E _| Conventional machining s e———
Ow Injection molding
Blow molding 1
Eg’ Compression molding e —
= E— Rotational mold‘ing —
a® Thermo-forming
Polymer casting

L Resin-transfer molding
Filament winding . . . |
Lay-up methods

Vacuum bag

Composite
shaping

1 10 102 10® 10* 10° 10° 107
Economic batch size (units)
Figura 1-4. Carta de comparacion de costo de proceso de acuerdo al tamafio del lote[7].

1.2.3 Tendencias del mercado actual

Todas las previsiones para el nuevo milenio fueron destrozadas por los eventos
geopoliticos a comienzos de esta década. En el 2001, la industria Norteamericana PM
sufrié un afio de mayores retrocesos de la historia. La caida en la produccién automotriz
precipitd una caida del 13%, en la compra de polvos ferrosos y de cobre, usados para la
produccion de piezas PM. En el 2002 hubo una recuperacién en el envio de 44000
toneladas de las 51000 gue se habian perdido. Sin embargo, tomé hasta el 2004 para
alcanzar nuevamente un pico maximo. En la actualidad, la industria PM Norte Americana
afronta grandes desafios para el balance de la década. La reduccion del tamafio de la
industria automotriz de EE.UU, asi como el crecimiento del mercado de productores
asiaticos, significa una mayor deslocalizacion de la fabricacién de piezas. Esta tendencia
y la disminucién en las ventas de los vehiculos Todoterreno y pick-ups asi como la
transformacion a vehiculos hibridos-eléctricos compensaran en parte el éxito continuo de
las solicitudes de PM en el sector de la automocion.

Por su parte, la industria Europea no sufrié con la recesion en los EE.UU y debera mejorar
en los préximos afos debido al crecimiento de la fabricaciéon de autos en Europa del este.
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Aunque la fabricacion automotriz se mantuvo sin cambios, la larga década de recesion de
la industria PM en Japon parece haber llegado a su fin. La produccién de piezas
estructurales PM alcanzé un nuevo record en el 2004 por segunda vez, con el sector
automotriz PM mostrando un tercer record consecutivo. Entretanto, la produccion PM en
el resto de Asia, encabezada por China, se ha puesto al dia con Japon, y la compra de
polvo de hierro para PM podria impulsarla en un futuro cercano.

Fuera del sector tradicional de PM que involucra polvos ferrosos y en base cobre, se
estan produciendo dos historias principales en Asia. El fenémeno del crecimiento de los
equipos electrénicos portatiles —teléfonos moviles, computadores portétiles, reproductores
de CD, y otros, ha creado una enorme demanda de baterias recargables. Los polvos de
Niquel y Cobalto son usados en algunas de estas baterias, cuya fabricacion esta
concentrada mayormente en Asia. En el caso del tungsteno, China ha sido siempre la
mayor fuente del mundo. Con esta rapida industrializacién, China ha llegado a restringir la
exportacion de minerales de tungsteno, centrdndose en los productos intermedios, tales
como los carburos de tungsteno cementado, creando presién sobre los otros productores
y causando un aumento de precios.

En la Figura 1-5 se muestra un estimado de la produccién mundial de polvos metalicos, la
cual estd alrededor de 1.300.000 toneladas. EI 80% de la producciéon es
predominantemente polvos ferrosos. Los polvos de aluminio se encuentran en segundo
lugar con un 8%, mientras que el cobre y el resto de polvos solo representan un
porcentaje menor o igual al 5%.

Resumen del mercado mundial para polvos ferrosos y no-ferrosos 2001-
2010 (toneladas)
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Figura 1-5. Resumen de mercados mundiales de polvos ferrosos y no ferrosos 2001-2010 (toneladas). E:
estimado, P: prondéstico.
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1.3 Aplicaciones del proceso PM

Existen diversas aplicaciones de la metalurgia de polvos. Una de las aplicaciones basicas
es la fabricacion de componentes sélidos a partir de polvos metélicos por compactacion y
sinterizado, lo cual se considera el nicleo de esta tecnologia. La mayor parte de las
piezas fabricadas a partir de prensado y sinterizado estan hechas de hierro o aleaciones
de acero, incluyendo aceros inoxidables y de alta aleacién. Otros componentes son
fabricados de cobre puro, latén, bronce, aluminio y otras aleaciones no ferrosas. La
mayoria de los componentes producidos mediante PM son empleados en la industria
automotriz, tales como engranajes y cojinetes para autos y accesorios (Figura 1-6 a). Esta
técnica es econémica en el uso de material, y permite fabricar piezas a partir de
materiales que no pueden ser fundidos, deformados o maquinados, produciendo piezas
gue requieren poco O ningun acabado final. Por ejemplo, en la fabricacion de
componentes de Ti, existen grandes limitaciones debido a los costos relativamente altos
del proceso, las cuales pueden ser superadas usando un proceso NNS (Near-Net
Shape)[8], siendo la metalurgia de polvos uno de los procesos mas usados debido a su
flexibilidad y potencial de aplicacion[1].

Figura 1-6. Ejemplos de piezas producidas por PM a) Partes de automoviles[5], b) Herramientas de
diamante[9], c) Partes y microestructura de espuma metélica[10].

En el futuro se espera enfatizar en el uso de la PM para la reduccion de peso de los
vehiculos mediante el uso de piezas de aluminio, titanio, magnesio, materiales
compuestos e intermetalicos.

La PM también es usada para la fabricacién de herramientas de corte (Figura 1-6b). En
muchas aplicaciones, particularmente aquellas que requieran mayores velocidades de
corte, donde los aceros de alta velocidad (HSS) han sido reemplazados por carburos
cementados, cermet e insertos ceramicos fabricados mediante la ruta PM. Sin embargo,
debido a su tenacidad superior, los HSS aun mantienen un importante papel como
materiales para herramientas de corte, expandiendo su uso a un mayor rango de
aplicaciones tales como dados de conformado, sellos de valvulas automotrices y ejes para
motores de turbinas de gas. Muchos de los aspectos mas recientes de los HSS se deben
a su posibilidad de conformarlos en piezas de alta densidad mediante metalurgia de
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polvos. La consolidacion de polvos HSS en partes acabadas provee una mejora en la
dureza, tenacidad y molturabilidad, asi como la expansion del rango de composiciones
mas alla de aquellas que pueden ser fabricadas por metalurgia de lingotes. En la Figura
1-7 se muestra un diagrama de flujo de un proceso de fabricacién de herramientas de
diamante mediante metalurgia de polvos.

D
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Figura 1-7. Proceso de obtencion de herramientas de diamante mediante pulvimetalurgia [9]

La metalurgia de polvos (PM) tiene ventajas como: buena capacidad para eliminar los
defectos de fundicién, buena fluencia, menor segregacion, cortos tiempos de
procesamiento, produccion de piezas casi terminadas y por ende reduccion del costo total
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del proceso. Una ventaja adicional es la posibilidad de producir aleaciones que presentan
problemas de segregacion con otros procesos metallrgicos tradicionales que involucran
fusion.

Por otro lado, la PM posibilita la produccién de piezas con porosidad controlada (Figura
1-6 c¢). Usando técnicas y equipos de manufactura similares a los usados en la PM de
componentes estructurales, los materiales porosos PM son generalmente sinterizados con
densidades entre el 25 y el 85% de la Densidad Tedrica Promedio (DTP), mientras que
las piezas estructurales PM tienen una DTP entre el 85-99.9%.

1.4 Etapas del procesamiento de piezas pulvimetallurgicas.

1.4.1 Materia prima: produccion de polvos metélicos.

El objetivo de la produccién de polvos es muy extenso. Los principios y procesos mas
significativos pueden ser clasificados en 1) Métodos quimicos; 2) Métodos fisicos y 3)
Métodos mecanicos.

En teoria cualquier material puede llevarse a polvo mediante uno o varios de estos

métodos. El método a escoger debera estar relacionado con el tipo de aplicacion y las
propiedades deseadas y la estructura del producto final.

Métodos quimicos

Los métodos quimicos pueden ser clasificados en reduccion quimica y descomposicion.

La reduccién quimica involucra un compuesto quimico, con frecuencia un 6xido, o algunas
veces halogenuros o cualquier otra sal de metal. Este proceso puede llevarse a cabo a)
partiendo del estado sélido, como en la reduccién del 6xido y hierro con carbén u 6xido de
tungsteno con hidrégeno; b) partiendo del estado gaseoso, como en la reduccion del
vapor de tetracloruro de titanio con magnesio derretido-el proceso conocido como Kroll; o
c) a partir de una solucién acuosa como en la precipitacién del cobre de cementacién a
partir de una solucion de sulfato de cobre con hierro o en la reduccién de soluciones de
sales de niquel amoniacal con hidrogeno bajo presién (método hidrometallrgico).

Un ejemplo de aplicacion del proceso de reduccion es la fabricacion comercial de titanio
metalico la cual incluye la cloracion de rutilo producido natural o sintéticamente,
TiO2u113;[12]. El tetracloruro de titanio obtenido es reducido a titanio metalico por el método
de reduccién de sodio conocido como el proceso Hunter, el método de reduccién de
magnesio conocido como el proceso Kroll y el proceso de reduccién de hidruro de calcio
usado en Rusia[13]. La caracteristicas de las esponjas finas manufacturadas por el
proceso Hunter se muestran en la Figura 1-8.

Capitulo I: Metalurgia de Polvos

=
~




Metalurgia de Polvos

M“w R -

Y*"u"‘

Figura 1-8. Esponjas finas producidas por el proceso de reduccion de sodio[14].

Por su parte, dentro de la categoria de descomposicion quimica de compuestos, existen
dos métodos comunes: la descomposicion de hidruros metalicos que involucra
principalmente la hidratacion de los metales refractarios como el Ti, Zr, Hf, V, Th o U
mediante el calentamiento del metal en forma de esponja, Yy la descomposicion de
carbonilos metalicos usada en la produccion de polvos de hierro y niquel.

Las particulas de polvo resultantes, denominadas “tipo esponja” (Figura 1-9), son

irregulares, porosas, facilmente compresibles y producen compactos de elevada
resistencia en verde.

(b)

Figura 1-9. Particulas de polvo de (a) esponja de hierro, (b) cobre electrolitico.
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Métodos fisicos

Dentro de los métodos fisicos mas relevantes estdn el método electrolitico y la
atomizacion.

El método electrolitico es usado ampliamente en la preparacion de polvos de cobre,
berilio, hierro y niquel. EI método permite obtener un metal de alta pureza. En algunos
casos este proceso es mucho més costoso pues involucra el control y manipulacién de
muchas variables. Este método es comiunmente usado en la produccién de polvos de
titanio. En la Tabla 1-4 se muestran las caracteristicas tecnolégicas de varios tipos de
polvos de titanio, producidos por diferentes métodos.

La atomizacién ha sido clasificada en categorias: gaseosa, por agua y centrifuga.
Virtualmente, cualquier material que pueda ser fundido puede convertirse en polvo por la
desintegracion del liquido. El procedimiento basico empleado consiste en forzar un liquido
a través de un orificio, posiblemente en la parte inferior de un crisol y se hace incidir una
corriente de liquido o de gas sobre el metal fundido emergente. En el caso de la
atomizacion por gas el medio general de atomizacion suele ser nitrdgeno, argén o aire.
Los polvos atomizados por gas son generalmente esféricos, con superficies relativamente
lisas. Altas presiones y/o distancias de rociado mas pequefias producen polvos mas finos.
Usualmente, las presiones de atomizacion estan en el rango de 14 x 10°> — 42 x 10°Pa a
velocidades desde 50m-s~! —150m-s~1. El método sufre de una muy baja eficiencia
energética total (~3%) y es costoso si es necesario usar otros gases inertes diferentes al
nitrégeno. La

(@) (b) (©)

Figura 1-10 muestra imagenes de diferentes tamafios de polvos de Ti obtenidos
mediante atomizacién por gas[15].

El proceso de atomizacion con plasma fue desarrollado para producir polvo de titanio
esférico usando alambre de titanio como material precursor[16]. En este proceso el
alambre es alimentado en el 4pice de tres antorchas de plasma, donde este es fundido y
atomizado en una atmésfera de argon. Las gotitas son entonces enfriadas durante su
permanencia en el argdn con velocidades de enfriamiento en el rango de 102 — 103 °C/s y
solidifican, formando particulas de polvo esférico. Se han comercializado polvos de titanio
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esférico y de aleaciones de Ti-6Al-4V con tamafios desde 5 hasta 150-250um en cuatro
grados de tamafios de particulas diferentes. El contenido de oxigeno depende del tamafio
de particulas y se encuentra en el rango de 0.1-0.3 % en peso. La velocidad de flujo varia
dependiendo del tamafio de particula en un rango entre 23 y 200. PyroGenesis Inc.
propuso el uso de polvos de titanio atomizados por plasma para la produccién de filtros
porosos, aplicaciones en procesos de inyeccién y rociado térmico y aplicaciones
biomédicas[16].

Un proceso conocido como PIGA (Plasma melting induction guiding gas atomization) es
otra variacion del proceso de atomizacion por gas para la produccion de polvos de
aleaciones de titanio libres de ceramicos usando un proceso desarrollado por GKSS
Research Centre in Geesthacht Germany [17]. En este proceso, una barra pre-aleada se
introduce en una bobina cénica de induccién donde la punta de la barra es calentada v,
una vez se alcanza la temperatura de fusion, el liquido cae en el centro de una boquilla.
Los polvos tienen una forma predominantemente esférica. Los polvos resultantes mas
finos que 45um son usados en moldeo por inyeccién de metal (MIM) y en otras areas.

Tabla 1-4. Caracteristicas tecnoldgicas de polvos de titanio y compactos sinterizados producidos a partir de
estos polvos[13]

. o L. Proceso
Caracteristicas tecnoldgicas del | Proceso de reduccién de . L Proceso
hidruracion/

proceso de reduccion de sodio hidruro de calcio . y electrolitico
dehidruracion

= CP° CP? a CP® P6/4-3' [o]=X [o=X

Densidad 1.35-
de golpeo | ... 0.9-1.2 0.95-1.40 ' 1.4-1.8
3 1.70
(g/cm”)
Veloc.ldad ... | 20 méax. 15 méx. 7,5 28 max.
de flujo (s) max.
Resistencia
a ol lesg| .. | s8es 868
fluencia
(MPa)
Resistencia
uima ala | || .. | 966 965
tension
(MPa)
Elongacion
(%)
Reduccion
de area | ... 25 32 31
(%)

15 13 14

CP: Titanio comercialmente puro; ® Fuente:[14]; b Compacto sinterizado de Ti-6Al-4V producido a partir de esponjas
finas y polvos de aleacion primaria Al-V, fuente:[14]; ¢ Tamafios de polvos 630+180um, fuente:[11]; d Compacto
sinterizado de Ti-6Al-4V producido de finos, fuente:[14]; ® Tamafios de polvo 100+40pm (25%), 40um (75%),
fuente:[11]; fcomposici()n de aleaciones sintetizadas a partir de mezclas de CP y aleaciones de polvos primarios; °
Tamafios de polvos 630+80um, fuente:[11].
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En la atomizacién por agua, una corriente de agua a alta presion es forzada a pasar a
través de boquillas para formar una fase dispersa de gotitas las cuales impactan la
corriente de metal. Se requieren grandes cantidades de energia para suplir el agua a alta
presion.se estima que la eficiencia total del proceso es menor o igual al 4%. Este método
es usado para aceros de baja y alta aleacion, incluyendo el acero inoxidable. Debido a la
formacion de Oxidos, la atomizacién por agua no es deseable para metales altamente
reactivos como el titanio y las super-aleaciones. En general, los polvos atomizados por
agua tienen forma irregular y superficies rugosas oxidadas.

Por su parte, la atomizacion por gases liquidos es un método de atomizacion en el cual
el metal fundido es atomizado con un gas liquido criogénico (argon o nitrégeno) a —200°C.
Durante el proceso, la presion del gas liquido incrementa hasta 300 bares, mientras una
unidad de enfriamiento evita que la temperatura se eleve a presar de la compresion y
previene que el liquido criogénico se vaporice instantdneamente en la apertura del jet.
Dado que la atomizacién del liquido vaporiza completamente, el gas y el polvo se separan
facilmente en el ciclén. El polvo resultante es mas puro que los polvos atomizados con
agua y podrian compararse con los atomizados por gas, la tasa de enfriamiento es diez
veces mas alta que en la atomizacién por gas y casi alcanza la calidad de la atomizacién
por agua, y los polvos son esféricos y tienen tamafos promedios entre 6 — 125um, como
en la atomizacién por gas.

Y por ultimo, la atomizacién centrifuga cuya base es la eyeccion de metal fundido desde
un recipiente, plato o disco que gira rapidamente. El proceso de electrodo rotativo (REP:
Rotating Electrode Process) es un buen ejemplo para la atomizacién centrifuga[3]. Las
particulas de polvo son lisas y esféricas con un diametro promedio de ~200um; el rango
de tamafios es de 50 — 400 um. La contaminacién de tungsteno a partir del electrodo
estacionario es una limitacion de los polvos REP. Para eliminar esto, se ha comercializado
otro método conocido como PREP (Plasma Rotating Electrode Process). En Estados
Unidos, se usa plasma de helio para producir polvos aleados de titanio[14]. Los electrodos
son barras prealeadas de 60-65mm de diametro que rotan a velocidades de hasta 15000
rpm. El tamafio de particulas depende de la composicion de las aleaciones, el diAmetro de
los electrodos vy la velocidad de rotacion. Los tamafios tipicos de polvos de Ti-6Al-4V
estan entre 100 y 300 um con un diametro promedio de 175 um aproximadamente. EL
polvo PREP es esférico (

LW Ve
o8 PSS
t\av Q«bJ‘uu ‘.
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Figura 1-10) y tiene buenas caracteristicas de flujo y una densidad cercana al 65% de la
sustancia sélida. Existen varias modificaciones al proceso con el fin de producir polvos
mas finos[18].

(a) (b) (©)

Figura 1-10. Imagenes SEM de polvos de Ti con polvos de tres tamafios diferentes en el rango de (a) 300-
500um (PREP), (b) 150-250 um (atomizacion por gas) y (c) 45-150 um atomizacion por gas[15].

Existen varios métodos de atomizacién como la atomizaciéon Roller, la atomizacion por
electrodo vibratorio y la atomizacion ultrasénica[19].

La atomizacién en vacio o en un gas soluble es un proceso comercial en baches basado
sobre el principio que cuando un metal supersaturado fundido con gas bajo una presion
es repentinamente expuesto al vacio, el gas se expande, saliendo de la solucion,
causando que el metal liquido sea atomizado. La Figura 1-11 muestra un ejemplo de
particulas atomizadas por gas y agua respectivamente.

Figura 1-11. Particulas de polvo atomizado con (a) gas, (b) agua.
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Métodos Mecanicos

Estos procesos no son muy usados como métodos primarios para la produccion de polvos
metélicos. La conminucion® mecénica es posible por métodos tales como impacto,
molienda, corte y compresion. La formacion de polvos mecanicos por métodos mecénicos
se basa en varias combinaciones de estos cuatro mecanismos basicos. Dichos métodos
han sido usados como procesos primarios para los siguientes casos:

e Materiales que son relativamente faciles de fracturar tales como el antimonio puro,
el bismuto, aleaciones metélicas y cerdmicas relativamente duras y fragiles.

e Materiales reactivos tales como el berilio y los hidruros metalicos.

e Metales comunes tales como el aluminio y el hierro los cuales se requieres
algunas veces en forma de hojuelas en polvo.

De los métodos mecanicos mas usados esta el aleado mecanico. Consiste en la
obtencion de polvos compuestos con estructura controlada y extremadamente fina. Esta
técnica requiere del empleo de molinos de alta energia, como el attritor (Figura 1-12),
constituido por un tambor estatico y un rotor, compuesto por un eje sobre el cual se
montan una serie de brazos o paletas rotatorias. El motor acciona al rotor con las paletas,
gue agitan las bolas de acero y el polvo dentro del tambor. Este tipo de maquina puede
alcanzar velocidades de molienda 10 veces mayores que las de un molino convencional.
El uso del aleado mecanico para producir aleaciones base titanio es relativamente
reciente[13]. El proceso es una técnica simple para sintetizar fases de materiales
precursores tanto en equilibrio y fuera del equilibrio con polvos elementales donde,
generalmente, se procesa una mezcla de polvos en un molino de alta energia[20].
Muchos de los trabajos en la actualidad consisten en desarrollar caracteristicas Unicas
tales como soluciones sélidas supersaturadas, fases cristalinas metaestables, fases
amorfas, aleaciones endurecidas por dispersion y materiales nanoestructurados[20], [21,
22]. El aleado mecéanico también se ha estudiado como una técnica para obtener
intermetalicos compuestos tales como Ti-6Al-4V/SiC[23].

e Parametros de molienda

El aleado mecéanico es un proceso complejo y por lo tanto involucra la optimizacion de un
cierto nimero de variables para lograr el producto, fase y/o microestructura deseados.

Durante el aleado mecénico, la fractura del material crea superficies frescas que pueden
reaccionar con la atmésfera de molienda o con otros materiales presentes en el interior de
la vasija. La posterior soldadura de las particulas a través de estas superficies permite

! Proceso en el cual un material degrada su tamario con el fin de separar un mineral de otro, o bien

alcanzar un tamafio ideal para un proceso industrial.
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cambiar la composicion quimica del material. Para que durante el aleado mecéanico se
produzcan dichos cambios, es necesario que haya un minimo de energia durante la
molienda. Son numerosos los factores que afectan al proceso, entre los que se pueden
destacar el tipo de molino, contenedor o vasija de molienda, atmoésfera de molienda,
velocidad de giro del rotor, porcentaje de agente controlador del proceso, tamafio y
densidad de las bolas, relacion de masas bolas/polvo y carga de alimentacion[24].

Sin embargo estas variables no son completamente independientes. Por ejemplo el
tiempo Optimo de molienda depende del tipo de molino, el tamafio de las bolas, la
temperatura de molienda, la relacion de masas bolas/polvo, etc.

A continuacién se describen los parametros de molienda y su efecto de estas variables
sobre el producto final.

Tipo de molino. Basicamente, el tipo de molino establece la energia mecéanica transferida
al polvo en cada impacto, determinando el tiempo de procesado requerido para finalizar la
molienda. Actualmente existen numerosos tipos de molinos, aunque entre los mas
conocidos se encuentran:

o Molino de bolas tipo attritor (vertical u horizontal). Permite procesar cantidades
moderadas de polvo, normalmente del orden de kg, en tiempos no muy largos (del orden
de horas). Las bolas y la carga de polvo se encuentran contenidas en un recipiente
estacionario y son agitadas por un rotor con brazos radiales (Figura 1-12).

° Molino vibratorio. Un ejemplo es el SPEX (marca registrada por SYSTECH Co.).
Puede procesar pequefias cantidades de polvo (tipicamente entre 10 y 20g) en tiempos
relativamente pequefios (generalmente menos de 1 hora). La carga de bolas y polvo se
colocan en un pequefo vial que se agita a alta frecuencia en un ciclo complejo, que
implica movimientos en las tres direcciones espaciales.
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Dispositivo Vasija
sellador refrigerada

Bolas de
acero

Molinode bolas  pgetas rotatorias

(b)

Figura 1-12. (a) Modelo de molino Attritor 1-S. (b) Esquema de un modelo de molino Attritor. [24]

. Molino planetario. La cantidad de material que puede procesar se encuentra entre
la que es capaz de moler el SPEX y el attritor. Estd formado por una serie de
contenedores, en los cuales se introduce la carga de bolas y polvo, dispuestos sobre una
plataforma giratoria. La base gira en un sentido, mientras los contenedores, rotando sobre
su eje, lo hacen en sentido contrario. De este modo se traslada al polvo la combinacion de
las fuerzas centrifugas creadas por ambos movimientos. Uno de sus inconvenientes es la
imposibilidad de emplear atmosferas controladas de molienda.

° Molino convencional horizontal de bolas. La carga de bolas y polvo se colocan en
un tambor grande, mayor de 1 m de diametro, que gira alrededor de su eje horizontal. La
velocidad de giro es inferior a la critica que haria que las bolas se quedaran pegadas a la
pared del molino por efecto de la fuerza centrifuga. Se emplean para procesar grandes
cantidades de polvo, pero el tiempo de procesado es muy largo (del orden de dias).

Relacion de carga. Razén entre las masas de las bolas y el polvo introducidos en la
vasija. Influye, fundamentalmente, en el tiempo para completar la molienda y, ademas,
permite controlar el tamafio medio de las particulas de polvo.

Velocidad de giro del rotor y tiempo de molienda. Afectan a la energia de la molienda v,
por tanto, a la deformacién introducida en el polvo. De todos los parametros, el tiempo de
molienda es el mas importante del proceso. Normalmente, el tiempo se escoge buscando
lograr un equilibrio entre la fractura y soldadura en frio de las particulas de polvo. Los
tiempos requeridos varian de acuerdo al tipo de molino usado, la intensidad de la
molienda, la relacién masa de bolas/polvo, y la temperatura de la molienda y pueden
oscilar entre unos pocos minutos y dias, dependiendo de las caracteristicas buscadas en

Capitulo I: Metalurgia de Polvos

N
al




Metalurgia de Polvos

el material. Sin embargo, es importante tener en cuenta que emplear tiempos de molienda
mas largos que los requeridos incrementa el nivel de contaminacion y es posible que se
formen algunas fases no deseadas[25]. Algo similar ocurre con la velocidad de giro del
rotor durante la molienda. La Figura 1-13 muestra la influencia del tiempo de molienda
sobre las particulas de polvo.

Temperatura de refrigeracion. Una mayor temperatura de refrigeracion produce un
aumento de la temperatura en el interior de la vasija. Esto podria permitir alcanzar la
energia de activacién de posibles reacciones, para que se pudieran producir durante la
molienda.

Tamafo y densidad de las bolas. Los materiales mads comunes usados como medio de
molienda son el acero endurecido, el acero para herramientas, el acero endurecido al
cromo, el acero templado, acero inoxidable, WC-Co, y los rodamientos de acero. En
cuanto a la densidad de las bolas, afecta en gran medida a su energia de impacto,
pudiendo favorecer la aparicion de reacciones durante la molienda. Por lo tanto, la
densidad de las bolas debe ser lo suficientemente grande como para crear la energia de
impacto necesaria sobre el polvo. Al aumentar el tamafio de las bolas, se incrementa la
cantidad de polvo implicado en los choques durante el aleado mecanico y por ende, se
disminuye el tiempo necesario para completar la molienda. Esto también influye sobre la
eficiencia de la molienda. Se ha reportado que la constitucion final del polvo depende del
tamafio del medio de molienda empleado. Por ejemplo, al usar bolas de 15 mm de
didmetro para moler una mezcla elemental de polvos de Ti-Al, se forma una solucién
sélida de aluminio en titanio. Por otra parte, si se usan bolas de 20 y 25 mm de diametro
el resultado es una mezcla de fases de titanio y aluminio, después de un largo tiempo de
molienda[26].

Porcentaje de agente controlador del proceso (ACP). Basicamente, al recubrir las
particulas de polvo y dificultar su soldadura en frio, permite controlar la proporcién de
eventos de fractura-soldadura de los polvos. Ademas, dado que la mayoria de los ACP
son compuestos organicos, durante la molienda, o en el posterior calentamiento durante
su consolidacion, se incorporaran al material 6xidos, carburos e hidruros.

5| Capitulo I: Metalurgia de Polvos



Obtencion y caracterizacion de Ti c.p poroso para aplicaciones biomédicas

Figura 1-13. Imagenes de microscopia electrénica de barrido de un polvo a base de aleacion de cobalto
(stellite 21), molido en himedo con alcohal etilico con nitrato de aluminio, (a) Polvo de recepcién atomizado en
gas, (b) Después de 1 h de molienda; (c) después de 2 h; (d) después de 4h; (e) después de 8 h; (f) después
de 16 h; (g) después de 32 h; (h) después de 64 h. (fuente:[27])

Relacion de carga o relacion de masa bolas/polvo. Es una variable de proceso muy
importante, pues tiene un efecto significativo sobre el tiempo requerido para lograr una
fase particular sobre el polvo que se esta moliendo. Entre mayor sea la relacion de carga,
menor es el tiempo requerido, debido a un incremento en la proporcion de peso de las
bolas, lo cual incrementa el nUmero de colisiones por unidad de tiempo y en consecuencia
incrementa la energia transferida a las particulas de polvo[24]. Sin embargo, si el llenado
de la vasija es excesivo, el camino medio que pueden recorrer las bolas sin chocar
disminuye, y en consecuencia, se reduce la energia de impacto. Por lo tanto, es
importante controlar la relacion de carga con el fin de obtener las fases deseadas.

Atmosfera de molienda. ElI mayor efecto contaminante sobre la molienda lo produce la
atmosfera de molienda. Por lo tanto, los polvos son molidos en contenedores que han
sido evacuados (al vacio) o bien llenados con un gas inerte como argén o helio. Sin
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embargo, en funcién del efecto deseado, se puede optar por una atmosfera de molienda
inerte, 0 por otra compuesta por gases que puedan reaccionar con el material durante la
molienda. El medio m&s comin de molienda es argdén de alta pureza, el cual es usado
para prevenir la oxidacion y/o contaminacion del polvo. Por su parte, el nitrbgeno no
puede ser empleado como atmdsfera inerte, pues reacciona con los metales reactivos
como el Ti causando oxidacion y contaminacién[24]. Por lo tanto, el control de la
atmosfera es vital para asegurar la composicion de la fase final.

1.4.2 Selecciéon del método para la produccién de polvos metalicos

La seleccion del método de produccion para un polvo metalico en particular dependera de
la materia prima disponible y del tipo de aplicaciéon final lo cual depende de las
caracteristicas del polvo. El proceso seleccionado representa, normalmente, un
compromiso entre sus aspectos técnicos y econémicos. Por lo tanto, para una correcta
eleccion del método de seleccion del polvo, deben tomarse en consideracion las
propiedades finales de la pieza sinterizada y las caracteristicas deseadas del polvo.

Ciertos materiales como el titanio, son costosos de producir y fabricar en lingotes, ademas
de segregarse en materiales de alta aleacion. Por lo tanto, la alta velocidad de
enfriamiento de la tecnologia PM hace posible asegurar significativamente grandes
cantidades de elementos aleantes pueden permanecer en la solucion sélida a diferencia
de las cantidades logradas mediante otros métodos[11, 12]. Asimismo, la PM permite
obtener piezas muy cercanas a su forma final, reducir la pérdida de material y en
consecuencia disminuyendo los costos de produccion.

Muchos procesos para fabricar polvos de titanio y sus aleaciones han sido publicados. En
la actualidad, los procesos usados en la produccién comercial de titanio son la reduccion
guimica, la hidrogenacion/deshidrogenacién, la atomizacién por gas, electrodo de plasma
rotativo y atomizacion por plasma.

Asimismo, se pueden producir pequefias cantidades de polvos de Ti mediante hidrolisis
de compuestos de Ti fundidos (TiCl,, Ti0,), atomizacion centrifuga, metalurgia amalgama
y el método de desproporcion de halogenitas bajas en titanio.

1.4.3 Caracterizacion de polvos metédlicos.

El éxito de cualquier proceso de metalurgia de polvos depende en gran medida de una
completa caracterizacion y control de los polvos metalicos. EI método de produccion de
los polvos influye en la quimica y estructura de las particulas, ademas de la naturaleza
precisa de la distribucién del tamafio de estas. Estas propiedades también afectan el
comportamiento de los polvos durante la compactacion y el sinterizado y la composicion,
estructura y propiedades de los materiales sinterizados[3]. La Tabla 1-5 da un resumen de
los principios involucrados en la caracterizacion de varias propiedades de los polvos.
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1.4.4 Composicion quimicay estructura.

Los niveles de elementos de impurezas en polvos metalicos pueden ser muy significativos
tanto para el procesamiento como para las propiedades del producto final. Practicamente
cualquier polvo metalico absorbe cantidades significativas de gases y vapor de agua de la
atmésfera durante su almacenamiento. Dicha absorcién puede llevar a la formacion de
capas de 6xido sobre los metales las cuales pueden interferir con la compactacion y
sinterizado y posiblemente permanezcan en el material sinterizado. La cantidad de dichos
contaminantes aumenta con la disminucion del tamafio de particulas y con el incremento
de la actividad quimica sobre la superficie.

Tabla 1-5. Propiedades del polvo y métodos para medirlas[3] traducido al espariol.

Propiedades del polvo Métodos para medir las propiedades

Andlisis granulométrico, permeabilidad, sedimentacion por resistencia
eléctrica, luz de oscurecimiento, dispersion de luz, microscopia, area
superficial.

Tamafio y distribucion de
tamafios de particula

Forma de

(externa)

articula . i L
P SEM; parametros de forma, andlisis morfologico, fractales.

Forma de la particula

: Estereologia, porosimetria de mercurio, absorcion de gas.
(externa e interna)

Densidad de la particula | Picnometria, porosimetria de mercurio.

Area superficial

- Absorcion de gas, medicion de la permeabilidad.
especifica

Espectrometria fotoelectronica de rayos X (ESCA), Espectroscopia de

Quimica superficial

electrones Auger, Espectroscopia de masa de electrones secundarios,
espectroscopia de iones dispersados

Fases de las aleaciones
y distribucion de fases

Metalografia Optica, estereologia, microscopia electrénica, EDAX o
analisis de energia de dispersion por rayos X, difraccion de rayos X.

Macroregion: coeficiente de variabilidad (por andlisis quimico),
Microregién: coeficiente de variabilidad (2° comp.>5%),
Coeficiente de homogeneidad (2° comp.<5%), por metalografia.

Calidad del
(segregacién)

mezclado

La microestructura del polvo cristalino tiene una gran influencia sobre el comportamiento
del polvo durante la compactacion y el sinterizado y sobre las propiedades del producto
final. Un tamafio de grano fino siempre es deseable, dado que esto mejora las
propiedades mecanicas ademas de la sinterabilidad y la uniformidad de los cambios
dimensionales.

El tamafio de grano puede depender de los tamafios de particula de los polvos. EI método
de produccién particular de un polvo también influencia su tamafo, por ejemplo, polvos
rapidamente enfriados, daran menores tamafos de particulas y por lo tanto tamafios de
grano mas pequefios.
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1.4.5 Tamaiio, distribucion y forma de las particulas

La forma del polvo esta caracterizada por las dimensiones de la particula y su contorno
superficial. El aspecto morfolégico del polvo metélico es una caracteristica de gran
importancia, dada su influencia en otras propiedades, tales como la densidad aparente, la
compresibilidad, entre otras. Existen variaciones tanto en la forma de las particulas de una
coleccién de polvos como en sus tamafios. La geometria de las particulas depende del
método empleado para la obtencién del polvo. Las morfologias basicas de las particulas
pueden ser esféricas, redondeadas, angulares, aciculares, dendriticas, fragmentadas, y
pueden determinarse mediante microscopia Optica y electronica (ver Figura 1-14).

Una forma simple y util de medir la forma es la relacion del aspecto entre la dimension
maxima y minima de una particula dada. La relacién del aspecto para una particula
esférica es 1.0, pero para un grano acicular puede ser 2 o 4.

Un sistema ideal para caracterizar la forma de las particulas se muestra en la Figura 1-15,
detallandose alli los procesos de fabricaciéon que producen dichas formas. La mayoria de
las particulas son tridimensionales por naturaleza y pueden considerarse equiaxiales.

Las particulas porosas difieren de las irregulares debido a la presencia de la porosidad, la
cual puede ser irregular tanto en forma como en tamafio. La porosidad indica el grado de
compacidad de la particula de polvo. Pueden distinguirse dos tipos de porosidad, segun si
el poro estad en la superficie o en el interior de las particulas pulverulentas, y que se
denominan porosidad externa y porosidad interna, respectivamente[6]. Asimismo, en la
porosidad interna pueden distinguirse dos tipos de poros: el tipo esponja, en el cual los
poros se presentan como un conjunto de huecos aislados, y el tipo erizo, en el cual los
poros estan interconectados. La porosidad interna se detecta mediante observacion al
microscopio o por medida de densidad. La porosidad de tipo erizo, asi como la superficial,
producen elevados valores de superficie especifica, faciles de detectar.

En caso de que la pieza presente una geometria compleja se puede utilizar la técnica
basada en el Principio de Arquimedes. Para practicar esta técnica es necesario impedir
gue el agua penetre en los poros, para lo cual se utilizan aceite de silicona, resinas, entre
otros.

En la practica, para calcular las densidades abierta y cerrada, se determina primero la
abierta y por diferencia con la porosidad total se halla la cerrada. Existen diversas
metodologias para medir la porosidad abierta de una manera indirecta por efecto de
capilaridad mediante medidores de porosidad por mercurio, aceite, gas, etanol, entre
otros[28]. Una gran cantidad de porosidad dificulta la caracterizacion de la forma de las
particulas.
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s oy - AR K R
Figura 1-14. Formas de particula caracteristicas: (a) acicular; (b) angular; (c) dendritica; (d) fibrosa; (e)
hojuelas; (f) granular; (g) irregular; (h) nodular; (i) esferoidal[29].

Por otro lado, en una masa real de polvo, preparado todo de la misma forma, todas las
particulas no tienen el mismo tamafio, aun cuando la forma puede ser esencialmente la
misma. En consecuencia, se debe establecer una distribucién de tamafio de los polvos
para poder describirlos acertadamente. Existen varios métodos para calcular los
didmetros promedios de las particulas. Sin embargo, el tamafio de particulas no es una
cantidad concisa pues para cualquier particula no esférica pueden existir varios valores
con diferentes significados, dependiendo del método de medicién usado.

Capitulo I: Metalurgia de Polvos

w
=




Metalurgia de Polvos

Irregular aspecto de barra
Descomposicién quimicas,
conminucion mecanica

Acicular unidimensional
Composicion quimica

Dendritica bidimensional
Electrolitica

Hojuelas
Conminucién mecanica

Atomizacion carbonilo (Fe) Descomposicion por
precipitacién a partir de un
liquido.

atomizacion quimica

Porosa

Reduccion de oxidos A
e (v =] 2

Irregular
Descomposicion por
atomizacion quimica

Angular
Desintegracion mecanica
carbonilo (Ni)

Esférica Tridimensional Q Redondeada

Figura 1-15. Sistema para la caracterizacién de la forma de las particulas [3] modificado y traducido.

Las curvas de distribucion de tamafos de particulas relacionan el tamafio de las
particulas con la fraccién de polvo correspondiente a ese tamafio. La Figura 1-16 ilustra
varias distribuciones de tamafios. En una distribucion unimodal, hay un punto alto o
maxima cantidad de cierto tamafio critico. La distribucion polimodal consiste de dos o0 mas
bandas estrechas de tamafios de particulas, cada una con un maximo, e idealmente
ninguna particula entre dichas bandas. La distribucion de banda ancha simplemente
corresponde a una concentracion uniforme de tamafios de particulas sobre un intervalo de
tamafo mas bien amplio sin particulas con tamafios fuera de ese rango. La distribucion
irregular representa una variacion continua y finita de tamafios de particula dentro de un
rango relativamente amplio.

Por tanto, puede concluirse que la distribucion de tamafo de particulas es necesaria para
una completa caracterizacion en lugar de un valor promedio o bien valores de tamafios
MAaximos y minimos.

Existe un cierto nimero de técnicas para la medicion de los tamafios de particulas
disponibles en metalurgia de polvos, cada una de las cuales tiene sus limitaciones. La
Tabla 1-6 clasifica algunos de los métodos comunes para la determinacion de los
tamafos de particulas en un polvo y sus limites de aplicabilidad.

La sedimentacion se basa en la ley de Stokes, la cual establece que cuando un sélido cae
en el seno de un fluido, aparece una fuerza de rozamiento FR que se opone al
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movimiento. Se ha comprobado experimentalmente que la fuerza de rozamiento depende
de la viscosidad del fluido u, del tamafio del solido y de su velocidad de caida.

La centrifugacion es la combinacion de la sedimentacion con la fuerza centrifuga aplicada
a las particulas, cuya accién equivale a aumentar considerablemente el peso de las
mismas. En la sedimentacion libre, el peso de una particula de masa m situada en un
campo de gravedad. La separacion se realiza en ciclones, en separadores centrifugos y
separadores en via himeda.

Polimodal

Fraccion de tamafio d | %}

Banda ancha

- ——

Fraccidn de tamafio d { %)

Irregular

Fraccion de tamafio d | %}
N
rd
—

£ A\

Tamafio de particula-didmetrod —™

Figura 1-16. llustraciones esquematicas de algunas distribuciones de particulas reales|[3].

Tabla 1-6. Métodos comunes para la determinacion del tamafio de particula y sus limites de aplicabilidad[3].

Clase

Método

Rango de tamafio usual
aproximado (micras)

Tamizado

Tamizado usando agitacibn mecanica o
agitacion inducida por ultrasonido y cribado

44-800

Micromalla de cribado 5-50
Microscopia Luz visible 0.2-100
Microscopia electrénica 0.001-5
Gravitacional 1-250
Sedimentacion
Centrifuga 0.05-60
Turbidimetria Turblc_ilmetrl_a (mediciones de la atenuacion 0.05-500
de la intensidad de la luz)
Elutriacion Elutriacion 5-50
Resistividad
electrolitica Contador Coulter 0.5-800
Permeabilidad Sub-tamiz de tamafos Fisher 0.2-50
Adsorcion a partir de una fase gaseosa 0.01-20
Area superficial
Adsorcion a partir de una fase liquida 0.01-50

La microscopia es una técnica muy precisa para realizar analisis del tamafio de
particulas de polvo, debido que es posible observar por separado cada particula y
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medirla. Sin embargo, la microscopia éptica y electronica también brinda la oportunidad
de realizar analisis de la forma de las particulas. Tanto la forma de las particulas, como su
tamafio deben ser la principal caracteristica de los polvos que debe considerarse pues
estas determinan el comportamiento del polvo, es decir, la velocidad de flujo, la densidad
aparente, la compresibilidad y la sinterabilidad, son todas influenciadas por el tamafio de
la particula y su forma[30]. La norma ASTM E 20 detalla el uso de la microscopia Optica
para la medicién de tamafio de particulas.

El tamizado consiste en la separacion de particulas mediante tamices de distinta malla
gue las dejan pasar, o las retienen. Es el método mas empleado para determinar la
granulometria de las particulas. Los polvos se colocan sobre una criba de un cierto
namero de malla y ésta se hace vibrar para que las particulas pequefias que caben en las
aberturas caigan a la siguiente criba (Figura 1-17). La segunda criba se vacia en la
tercera y asi sucesivamente, de manera que las particulas se seleccionen de acuerdo a
su tamano. El apilamiento de mallas es agitado de una manera prescrita (sacudiendo,
rotando o golpeando) por un periodo de tiempo especifico. Las fracciones de polvo que
van quedando en cada malla son pesadas de forma separada, luego se reportan los
porcentajes de masa de polvo que quedoé retenido o pasé por cada malla[31]. La norma
ASTM E 11 indica el tamafio de malla estandar.

) 2 L N P
Tamafio de — - )
particula que no J Tamafio de
pasa a través de la particula que si
malla t 2 pasa a través de la
malla
= 2
¥ o
tw —s] kPS . 1MC

Figura 1-17. Malla de criba para seleccionar tamafios de particula [31]

Las variaciones que ocurren en la seleccion de tamafios de particulas mediante cribado
se deben a las diferencias en la forma de las particulas, al rango de tamafos entre los
numeros sucesivos de malla y a las variaciones de tamafios de las aberturas dentro de un
numero dado de malla. Ademas, el método de cribado tiene un limite practico en cuanto al
pardmetro MC, debido a la dificultad de hacer mallas tan finas y a la aglomeracién de los
polvos tan finos. Otros métodos para medir el tamafio de las particulas son por
microscopia y técnicas de rayos X.
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1.4.6 Topografia superficial de la particula

La naturaleza de la superficie de las particulas individuales también en una caracteristica
importante del polvo. Una particula esférica podria parecer lisa, pero si se examina a
grandes aumentos la superficie podria estar conformada realmente por muchas
protuberancias. El polvo metalico reducido tiene una rugosidad superficial mucho mas
alta. Por su parte, los polvos metalicos atomizados tienen un grado mas fino de rugosidad
superficial, pues son del tipo redondeada en lugar de aguda e irregular. EI microscopio
electrénico de barrido es una herramienta poderosa para examinar la topografia
superficial. La contaminacion superficial de las particulas y la aglomeracién de particulas
finas también son estudiadas mediante esta técnica.

La naturaleza de la topografia superficial influira en las fuerzas de friccion entre las
particulas. Esto es importante en el caso de movimiento en masa de las particulas,
cuando el polvo esta fluyendo, asentandose o durante la compactaciéon. La cantidad de
contacto real entre particulas durante el sinterizado se vera afectado por la naturaleza de
la rugosidad superficial. La reactividad quimica del polvo también tendera a incrementar
con el aumento de la rugosidad, superficial especialmente si es de tipo irregular.

1.4.7 Densidad del polvo

La densidad aparente de un polvo se refiere a la masa de polvo por unidad de volumen de
polvo suelto, incluyendo el espacio que ocupan los huecos que quedan entre las
particulas, calculada segun la normativa correspondiente[32]. Usualmente se expresa en
g/cm3. Esta es una de las caracteristicas mas criticas de un polvo, debido a las siguientes
razones:

e Determina el tamafio de las herramientas de compactacién y la magnitud de los
movimientos de prensado necesarios para compactar y densificar el polvo suelto.
e Determinar la seleccién del equipamiento usado para transportar y tratar el polvo
inicial.
¢ Influye en el comportamiento del polvo durante el sinterizado;
Otras caracteristicas las cuales tienen una relacién directa sobre la densidad aparente
son la densidad del material sélido, el tamafio y forma de las particulas, el area superficial,
la topografia y su distribucion.
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Figura 1-18. Medidor de flujo de Hall

Por su parte, la densidad de golpeo da una medida de la capacidad de densificacion del
polvo por aplicacion de vibrado, sin someter al polvo a presion de compactacién[32]. La
densidad del polvo suelto incrementa debido a este tratamiento y siempre es mas alta que
la densidad aparente. EI mayor incremento en la densidad ocurre durante el periodo inicial
del golpeteo y eventualmente la densidad llega a ser constante. La densidad final estable
es el valor reportado como la densidad de golpeo (Figura 1-19). La cantidad de
incremento en la densidad de golpeo depende de la magnitud de las fuerzas de friccion
iniciales entre las particulas. Cuanto mayor sean las condiciones de fricciébn en el polvo
original (tamafios pequefos, formas irregulares y superficies rugosas), mayor sera el
incremento en la densidad debido al golpeo.

La Tabla 1-4 da algunos datos tipicos de densidades aparentes y de golpeo de polvos de
titanio producidos por diferentes métodos y compactos sinterizados[13].

1.4.8 Area superficial

La cantidad real de area superficial por unidad de masa de polvo es muy importante.
Cualquier reaccién entre las particulas o entre el polvo y su entorno comienza en esas
superficies. Esto afecta la sinterabilidad. Para una particula con forma muy irregular con
un alto grado de rugosidad superficial, el area superficial especifica puede ser muy alta.
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Figura 1-19. La densidad de los polvos sueltos como una funcion del nimero de golpes, para aluminio
atomizado y polvos de hierro atomizados/reducidos.

1.4.9 Velocidad de flujo

La produccion de piezas PM en grandes cantidades requiere un flujo de polvo
relativamente rapido desde los contenedores hasta los moldes. El método estandar para
determinar el flujo del polvo es el medidor de flujo de Hall, donde se mide el tiempo
necesario que tardan en pasar 50g de polvo a través de un pequefio orificio. El ensayo
ofrece solo un medio de comparacion y evaluacion pues en la mayoria de las condiciones
de operacién el polvo no tiene que fluir a través de un orificio pequefio. Los tiempos de
flujo son, entonces, proporcionales al reciproco de las tasas de flujo. Polvos muy finos no
fluyen a través de un orificio pequefio. Este es un resultado del drastico incremento del
area superficial especifica cuando el tamafio disminuye. Para un polvo metalico dado, a
mayor densidad aparente, menor es el tiempo de flujo. Cuando un polvo fino es mezclado
con un polvo grueso, el tiempo de flujo disminuye independientemente de que las
particulas fuesen irregulares o esféricas, debido al incremento en la densidad aparente.
Sin embargo, en el caso de adiciones de polvo irregular existe un tope para el cual no se
observa ninglin cambio en el flujo. Esto corresponde a la presencia de una cantidad
excesiva de area superficial de friccion.

1.4.10 Compresibilidad

Es la reducciéon de volumen que se obtiene por prensado del mismo. Segun Randall [6], el
proceso de compactado comienza con la densidad aparente del polvo metdlico y a
medida que se incrementa la presion de compactacion, ocurren diferentes procesos,
referidos como etapas de compactacion. En general, la compresibilidad incrementa con el
aumento de la densidad aparente[3]. En primer lugar, en el proceso de compactado existe
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un reacomodo de las particulas (empaquetamiento) seguido de deformaciones elasto-
plasticas localizadas, donde una gran cantidad de densificacion ocurre a presiones de
compactacion relativamente bajas. Posteriormente, se producen procesos de deformacion
plastica en las particulas ductiles y puede haber fragmentacion de particulas fragiles.
Finalmente, ocurre una etapa de densificacién global, en la cual se tiende, de una manera
asintética, a la densidad maxima de compactacién, que es caracteristica para cada tipo de
polvo metalico.

Como es légico, a una mayor presion aplicada le corresponde una reduccion del volumen
mayor, o sea una mayor densidad en verde; por lo tanto, la relacién de compresion es una
relacion asintética que tiende a un valor maximo de la densidad (Figura 1-20).

La compresibilidad, de forma alternativa, se puede definir en términos del parametro de
densificacion, el cual es igual a:

densidad en verde — densidad aparente
densidad teérica — densidad aparente

Parametro de densificacion =

W0 — — — — = = = = — = = = — — — — —

Densidad

0 Presion de Compactacion
(1 : {2} (3)
G5
x
t. I
Acomodamiento Defirmacitn Densificaciin por
Homogénea Compresion

Figura 1-20. Esquema de la curva de compresibilidad.

Otro término, el cual es muy importante para el disefio de herramientas, es la relacion de
compresion. Se define como el cociente entre la densidad del polvo compactado en verde
(sin sinterizar) y la densidad aparente. Una baja relacion de compresion es deseable
debido a las siguientes razones:

¢ Eltamafio de la cavidad del molde y el utillaje pueden reducirse.
e Se reduce la rotura y desgaste de las herramientas.
e Puede reducirse la presion requerida para la compactacion.
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e Pueden lograrse mayores velocidades de produccién debido a que el llenado del
molde es mas rapido.

1.4.11 Resistencia en verde

La resistencia en verde es la resistencia mecanica de un compacto en verde, es decir, no
sinterizado. Esta caracteristica es muy importante, pues determina la habilidad de un
compacto en verde para mantener su tamafio y forma durante la manipulacion que
experimenta antes del sinterizado.

La densidad en verde es promovida por:

e Un incremento en la rugosidad superficial de las particulas, debido a que se
dispone de mas lugares para el interbloqueo mecanico;

e El incremento del area superficial del polvo. Esto se logra por el incremento de la
irregularidad y la reduccion del tamafio de particulas.

e Una disminucion de la densidad aparente de los polvos. Esto es una consecuencia
de los dos factores anteriores.

e Una disminucién de la oxidacion y contaminacion superficial de las particulas.

e Incrementos de la cantidad de ciertos aditivos de interferencia. Por ejemplo, la
adicion de pequefios elementos aleantes, tales como grafito blando a hierro y
lubricantes, previene el interblogueo mecanico.

El ensayo de resistencia en verde estandar es un ensayo de flexion transversal de una
muestra rectangular de 31.7 mm (0.50 por 1.25 pulgadas) 5.35mm (0.25 pulgadas) de
espesor. El esfuerzo se calcula a partir de la formula de flexion, requerida para romper la
muestra, la cual se muestra a continuacion:

3PL

Resistencia en verde = S N/mm?
2wt

Donde P es la carga de rotura, N; L es la distancia entre los soportes, mm; t es el espesor
de la muestra, mm; w es el ancho de la muestra, mm.

1.4.12 Piroporosidad y toxicidad.

La piroporosidad es un peligro potencial para muchos metales, incluyendo los tipos mas
comunes, cuando estdn en una forma finamente dividida con relaciones de gran
superficie-a-volumen. La toxicidad del polvo esta normalmente relacionada a la inhalacion
o0 ingestién del material y el resultante efecto téxico. La reactividad quimica de un material
incrementa cuando aumenta la relacion de area superficial-volumen. Por esta razén
particulas de algunos materiales al combinarse con oxigeno, se incendian y resultan en
condiciones explosivas[33].
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1.5 Compactacion de polvos metélicos.

Los objetivos basicos de la etapa de compactacion son:

e Consolidar el polvo en una forma deseada

e Impartir, en el mayor grado posible, las dimensiones finales deseadas
considerando cualquier cambio dimensional resultante del sinterizado

e Impartir el nivel deseado y tipo de porosidad.

e Dar una resistencia adecuada para el manejo posterior.

Existen diferentes enfoques para lograr dichos objetivos. En general las técnicas de
compactaciéon pueden ser categorizadas como (a) procesos continuos vs procesos
discontinuos, (b) presiones —altas vs bajas, (c) velocidades de compactacién —altas vs
bajas, (d) temperatura —ambiente vs temperaturas elevadas; (e) Presion uniaxial vs
hidrostatica.

En general, existe una gran variedad de procesos que permiten fabricar un compacto a
partir de polvos, para su posterior transformacién en componentes macizos a través de la
sinterizacion. Sin embargo, por razones econdémicas solo unos pocos tienen verdadera
aplicacién a escala industrial. Entre los méas utilizados cabe destacar el prensado en
matriz (simple o doble), el prensado isostatico, la compactacion de alta velocidad, el
prensado en caliente, el sinterforjado, la extrusién y el moldeo por inyeccion (MIM).

El prensado en matriz es el método mas simple y consiste basicamente de tres fases
(Figura 1-21). El proceso inicia con el llenado de la matriz con el polvo a compactar a
través de un alimentador. Luego, el movimiento de uno o ambos punzones aumenta la
presién sobre el material hasta producir la geometria final con la densidad deseada.
Finalmente se retira el punzén superior y la pieza es expulsada de la matriz.

La deformacion plastica generada por la presion de compactacion aplicada produce
interferencia entre las particulas, aumentando la friccion entre las mismas debido a la
soldadura en frio entre ellas, y aportando al sélido un nivel de resistencia “en verde”
suficiente para manipular la pieza en las operaciones posteriores. La distribucién interna
de la presion en el compacto no es uniforme, razén por la cual resulta una distribucion
heterogénea de la densidad en el interior del mismo. A fin de obtener una pieza con la
mayor homogeneidad posible, la referida variabilidad de la densidad debe intentarse
reducir al maximo.
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Figura 1-21. Etapas del proceso de prensado en matriz[3].

La compactacion puede tomar lugar a temperatura ambiente (Cold Compaction- CC) o
realizarse a temperaturas superiores (Warm Compaction- WC), usualmente alrededor de
120°C en el caso de acero sinterizados. En esta ultima variante, tanto el polvo como la
matriz son previamente calentados para facilitar la deformacion plastica y promover asi
mayor densificacidbn en la pieza. Debido a la alta temperatura utilizada en el WC, es
necesario el empleo de lubricantes que a dichas temperaturas se mantenga en estado
sélido y no en estado gomoso, como sucederia con lubricantes como el estearato de zinc
o la cera [34, 35] comUnmente utilizados en la compactacién en frio.

Teniendo en cuenta que la friccidén interna durante la compactacion del polvo genera un
aporte adicional de calor, usualmente el WC se realiza a temperaturas entre 120 y 130°C
dependiendo del tamafio de la pieza[36], tal que la temperatura de la mezcla no supere
los 150°C a fin de mantener la funcionalidad del lubricante. Sin embargo, algunos autores
han realizado pruebas hasta 250°C pero sin lubricante interno[37]. En términos generales,
se sefiala que se puede aumentar la densidad en 0.09 g/cm® por cada 100°C de aumento
en la temperatura de compactacion[38].

En las aplicaciones que requieren maxima densidad y baja tolerancia dimensional, se
puede recurrir a la compactacion en dos etapas (Double Pressing — 2P), cada una de las
cuales va seguida de su respectivo proceso de sinterizacion. Otra alternativa utilizada
consiste en aplicar el lubricante sobre las paredes del molde en vez de mezclarlo con el
polvo, lo cual se conoce como Die Wall Lubrication — DWL.
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Figura 1-22. Cuadro comparativo de los niveles de densidad alcanzados en
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compara los niveles de densidad relativos promedio que se pueden obtener a través de
las diferentes rutas de compactacion mas comunes en la industria. La compactacion a alta
velocidad (HVC) es un alternativa para mejorar la densidad de sinterizado y por

consiguiente las propiedades mecanicas.
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métodos de compactacion y en funcion de la temperatura de sinterizacion.

Otro aspecto que afecta la densificacion es el método utilizado para afadir lubricante
durante la compactacion. El lubricante puede estar mezclado con el polvo (admixed) o
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puede ser aplicado directamente a las paredes del molde (DWL). En el primer caso, a
medida que se aumenta la presion de compactacion la deformacion y unién de las
particulas ocasiona la extrusion del lubricante que recubre las particulas, hacia los poros
remanentes, lo cual reduce paulatinamente la tasa de densificacién. De lo anterior, se
puede deducir que el lubricante premezclado favorece la densificacion en la region de
baja presion pero la inhibe en la de alta [39]. Por el contrario, cuando se emplea DWL se
elimina la presencia de lubricante interno y por consiguiente se aumenta tanto la cantidad
de soldaduras en frio entre particulas como el valor maximo de densidad que puede ser
alcanzado. Sin embargo, en este método se requieren mayores presiones de
compactacién para superar la friccion interna entre particulas, lo cual conduce a un mayor
desgaste y menor vida util del utillaje. Varios trabajos[40-43] proponen el uso de DWL
combinado con WC a fin de obtener mejores resultados en densidad, tanto “en verde”
como en sinterizado, y disminuir la fuerza de eyeccion.

1.6 Sinterizacion.

Puede considerarse como el proceso mediante el cual un ensamble de particulas,
compactadas bajo presion o simplemente confinadas en un contenedor, se une
guimicamente entre si en un cuerpo coherente bajo la influencia de una temperatura
elevada. La temperatura esta usualmente por debajo del punto de fusion del mayor
constituyente.

Por lo tanto, la sinterizacion es el proceso mediante el cual el compacto “en verde” se
transforma en una estructura de alta resistencia. El proceso consiste en calentar el
compacto a una temperatura en la que las particulas se suelden unas a otras por difusion
formando los denominados “cuellos” (Figura 1-23). Por consiguiente, la sinterizacion
produce cambios en la microestructura del material en términos de la distribucién de los
elementos aleantes y de la morfologia de la porosidad residual (tamafio, forma y
distribucién de los poros).

Figura 1-23. Esquema de formacion de cuellos entre particulas de polvo durante la sinterizacion

Las etapas del proceso de sinterizacion pueden ser agrupadas en la siguiente secuencia:
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Enlace inicial entre particulas
Crecimiento de cuellos

Cierre de canales entre poros
Redondeo de poros

Densificacion o contracciéon de poros.
Engrosamiento de poros

ok wbdpRE

Las cavidades entre particulas inicialmente contienen lubricante, aditivos y contaminantes.
Cuando la temperatura se incrementa, estos compuestos se evaporan, dejando poros
entre las particulas. En la medida que el proceso de sinterizacion avanza, la estructura de
los poros sufre cambios que dependen del tiempo de sinterizacion, la temperatura y el
tamafo de las particulas del polvo. Los poros irregulares iniciales tienden a redondearse,
la cantidad se reduce y su tamafio cambia, produciendo como consecuencia una
densificacion adicional en el compacto.

Si la temperatura del tratamiento es inferior a la de fusion de todos los constituyentes de
la masa de polvos, el proceso se denomina sinterizacion en fase sélida. Si la temperatura
es lo suficientemente elevada como para que alguno de los constituyentes funda, la
sinterizacion se lleva a cabo en presencia de un liquido, denominandose sinterizacion en
fase liquida (SFL). En ambos casos, la fuerza promotora de la sinterizacién es la
disminucion de la energia superficial de las particulas, por medio de la reduccién del area
superficial.

1.6.1 Sinterizacion en fase solida

La sinterizacién en fase sélida consiste en primera instancia un crecimiento del contacto
entre particulas de polvo, formandose cuellos entre las particulas. Durante la
sinterizacion, ocurre un proceso de densificacion. Esta etapa es la mas importante en
cuanto a establecimiento de propiedades en el compacto. Los cuellos entre particulas
comienzan a crecer hasta que ya no es posible distinguir las particulas y se forma una red
de poros. En este caso la porosidad es basicamente abierta. La etapa final es un proceso
lento donde los procesos de coalescencia que tienen lugar impiden la densificaciéon. Y una
vez se alcanza el 90% de la densidad tedrica aparece porosidad cerrada, y lo poros tienen
geometria esférica. Si se generaron gases durante la sinterizacién se puede producir una
densificacién adicional, sinterizando en vacio, o bien, si esos gases se pueden difundir
con facilidad a través del compacto.

1.6.2 Sinterizacion en fase liquida

La sinterizacion en fase liquida, SFL, es aquella que involucra la coexistencia de una fase
liguida y las particulas sélidas durante alguna etapa del ciclo térmico. Se puede obtener
utilizando polvos de diferente composicion quimica, fundiéndose uno de los componentes
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o bien un eutéctico; otra manera es utilizar una mezcla prealeada que se calienta entre la
temperatura de liquidus y solidus (sinterizacién supersolidus). En la Figura 1-24 se
muestra un horno de sinterizacion tipico usado en este proceso.

Ll 3

Figura 1-24. Horno de sinterizacion CARBOLYTE STF

1.6.3 Loose Powder Sintering

Es un método ampliamente usado para la fabricacion de piezas altamente porosas (por
ejemplo: filtros de disco simples). Consiste en la sinterizacion de polvos no compactados
sin presion externa. Basicamente, el polvo metalico es vertido dentro de un molde el cual
es entonces calentado hasta la temperatura de sinterizacién en una atmosfera apropiada.
Dado que no hay presién de compactacion, la densidad en verde inicial es la densidad
aparente, o densidad de golpeo si el polvo es sometido a vibracién. La forma y
complejidad de las piezas que se pueden hacer por este método dependen en gran parte
de las caracteristicas de flujo de los polvos. Debido a que la contraccion ocurre
usualmente durante el sinterizado, esta solo puede usarse en formas donde la contraccién
pueda presentarse sin restricciones del molde que causen agrietamiento. Las
caracteristicas requeridas del material del molde para loose sintering son[3]:

i Debe ser facil de maquinar o formar,
ii. Debera soportar la temperatura de sinterizacion sin deformacién apreciable y
iii.  No debe soldarse al polvo durante el sinterizado.

Los moldes son maquinados o fundidos a partir de cerdmicas basadas en alimina para
establecer la forma[6]. Usualmente, esta técnica se aplica solamente a estructuras
porosas, debido a que las formas son simples y la densidad de la pieza sinterizada es
baja. Si se emplean particulas muy pequefias, es posible obtener alta densidad después
del sinterizado. Sin embargo, la geometria no es mas complicada que la cavidad del
molde ceramico. A menudo esta no es muy precisa, por lo cual el tamafio del sinterizado
no es muy preciso. El grafito también puede usarse cuando este no reacciona con el
polvo, es probable, e incluso en este caso que lavar los moldes sea suficiente para
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prevenir la reaccion. Aunque no se aplica presion al polvo cualquier capa de 6xido no
reducible sobre la particula prevendré el contacto metal-metal e impedira el sinterizado.
Por esta razdn es casi imposible hacer aplicar esta técnica en polvos de aluminio.

La fabricacion de filtros de disco simples puede considerarse como un ejemplo para
ilustrar el uso del proceso Loose Powder Sintering. Los agujeros son taladrados a través
de una placa cerdmica y esta es colocada sobre una lamina de ceramica. Las cavidades
en la placa ceramica son llenadas por polvos colados dentro de los agujeros y niveladas
con una hoja plana. Posteriormente, las lAminas ceramicas son pasadas a través de un
ciclo de sinterizacion donde las particulas se unen lo suficiente como para ser
manipuladas. En general, la contraccion obtenida estd alrededor del 1%, pero las
variaciones en el llenado del polvo resultan en cambios en la densidad en verde y
simultaneamente fluctuaciones en la dimension final.

Este proceso también es usado con acero inoxidable y otros aceros de alta aleacion.
Ademas de las aplicaciones en filtros, se incluyen superficies para atenuar el sonido,
electrodos, placas para distribucion de gases, y envases para la extrusion de polimeros.
Usualmente, las temperaturas de sinterizacién son bajas y la contraccion del sinterizado
es pequenfa, dejando una estructura porosa. El costo de produccion es bajo, pero también
lo son las propiedades del sinterizado. En consecuencia, este proceso tiene un uso
limitado. La técnica es ampliamente empleada en los filtros de bronce sinterizados para
aplicaciones automotrices, pero su uso es menor en ferrosos PM.

1.6.4 Variables del proceso de sinterizacién

Los factores mas importantes involucrados durante el proceso de sinterizacion son la
temperatura, el tiempo y la atmésfera del horno. A continuacién se describe la influencia
de estos factores sobre el proceso de sinterizacién[44]:

Temperatura de sinterizacion: Incrementar la temperatura de sinterizacion incrementa de
manera apreciable la tasa y magnitud de cualquier cambio que ocurra durante el
sinterizado. La Figura 1-25 muestra el efecto del incremento de la temperatura para una
densidad en verde constante.

Tiempo de sinterizacion: Aungue el grado de sinterizacion es directamente proporcional al
incremento en el tiempo el efecto es pequefio en comparacion a su dependencia de la
temperatura. La pérdida de energia motriz (driving force) con el incremento del tiempo a
cualquier temperatura es una de las razones por las cuales es muy dificil de remover
completamente la porosidad mediante el sinterizado. Por lo cual para lograr las
propiedades deseadas de las piezas sinterizadas generalmente se disminuyen los
tiempos de sinterizacion y usan temperaturas mas altas.

Sin embargo, los costos de mantenimiento y consumo de energia del horno incrementan
cuando se aumenta la temperatura de operacion.
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Figura 1-25. Curvas densidad de sinterizado vs Tiempo ilustrando los efectos del incremento de la densidad
en verde y la temperatura de sinterizacion sobre la densificacion[3].

Atmosfera de sinterizacion: casi todos los metales de importancia técnica reaccionan con
el gas de sus alrededores a temperatura ambiente, pero mas cuando son tratados a altas
temperaturas. La razén mas importante para usar atmosferas especiales de sinterizacion
es proveer proteccion contra la oxidacion y re-oxidacion de los polvos metalicos
sinterizados. Existen muchas otras formas en las cuales una atmosfera de sinterizacion
puede influenciar el proceso basico de sinterizacion. Mediante la reduccion de 6xidos la
atmaosfera puede crear atomos de metal con alta movilidad. Los atomos de gas de la
atmasfera de sinterizacién pueden entrar en el compacto sinterizado a través de los poros
interconectados. Estos podrian posteriormente quedar atrapados en poros cerrados,
obstaculizando su contraccion. Los atomos de gas de la atmésfera de sinterizacion
podrian también difundirse en el metal. A veces estos atomos pueden también alearse
con el metal. Existen diferentes atmoésferas de sinterizacion, algunas de estas son:
Hidrégeno, reformada de gases hidrocarburos (gases exotérmicos, gases endotérmicos),
nitrégeno y atmasferas basadas en nitrdgeno, Amoniaco disociado, argén y helio, y Vacio.

1.6.5 Variables del material.

Tamafio de particula: en términos de las etapas basicas del sinterizado, la disminucién del
tamafo de particulas conlleva al incremento de la sinterizacion. El tamafio de particula
mas pequefio tiene un gran area interfacial poro/sélido, produciendo una gran energia
motora para la sinterizacion. Esto promueve todos los tipos de transportes por difusion, es
decir, un éarea superficial mas grande permite mas difusion superficial, un pequefo
tamafo de grano promueve difusién en la frontera de los granos y una mayor area de
contacto entre particulas para la difusién volumétrica.
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Forma de particula: los factores que llevan a un mayor contacto intimo entre las particulas
e incrementan el &area interna superficial promueven la sinterizacion. Estos factores
incluyen la disminucion de la esfericidad y el incremento de la rugosidad macro- o
microsuperficial.

Estructura de la particula: una estructura de grano fino dentro de las particulas originales
pueden promover la sinterizacion debido al efecto favorable en muchos mecanismos de
transporte.

Composicion de la particula: los aditivos en las aleaciones o impurezas dentro de un
metal pueden afectar la cinética de la sinterizacién. El efecto puede ser o bien perjudicial
o benéfico dependiendo de la distribucién y reaccion de la impureza. Usualmente, la
presencia de contaminacion superficial, tal como oxidacién es indeseable. Asimismo, las
fases dispersas dentro de la matriz podrian promover la sinterizaciéon debido a su
capacidad de impedir el movimiento de fronteras de grano. La reaccion entre impurezas y,
o bien el metal base o elementos aleantes a temperaturas de sinterizacién relativamente
bajas puede ser indeseable.

Densidad en verde: una disminucion de la densidad en verde significa un incremento en la
cantidad del area interna superficial y en consecuencia, una gran energia motriz (driving
force) para el sinterizado. Aunque el cambio porcentual en la densidad, incrementa con el
aumento de la densidad en verde, el valor absoluto de la densidad de sinterizacidén sigue
siendo mas alto para el material con la densidad en verde mas alta.

1.7 Operaciones secundarias

Todos los componentes PM se someten a operaciones de acabado con el fin de controlar
algun pardmetro de calidad, adicionar nuevas caracteristicas o corregir alguna
particularidad. Hay una gran variedad de operaciones que van desde una simple
inspeccion o marcaje hasta el taladrado de orificios o el granallado de la superficie.

Dado que la mayoria de las piezas PM son porosas después del sinterizado, uno de los
procesos secundarios mas comunes es el reprensado. Los objetivos basicos de este
proceso son la eliminacion de la porosidad residual y por consiguiente la mejora en las
propiedades mecanicas finales, asi como el ajuste de las dimensiones finales de la pieza.
Dado que las fuerzas empleadas en el reprensado deben exceder la resistencia del
material, algunas veces se opta por realizar esta operaciébn acompafiada de un
calentamiento, aprovechando la disminucion del limite elastico con la temperatura.
Dependiendo del grado de deformacion deseado, este tratamiento se conoce como
reprensado, calibrado o acufiado (en orden descendente de deformacion).

Durante esta operacion secundaria, los poros superficiales son sellados pero los internos
permanecen sin alteracion; por tanto, se mejoran las propiedades de las zonas cercanas a
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la superficie. En este contexto, no resulta extrafio encontrar un incremento en la
resistencia acompafado de una disminucion en la ductilidad y la tenacidad.

Algunas operaciones secundarias son el maquinado, la impregnacion, el tratamiento o
adecuacion de superficies, los tratamientos térmicos, soldadura, entre otras.

1.8 Metodologias para la obtencién de materiales porosos

La metalurgia de polvos (PM) de materiales porosos encuentra una gran variedad de
aplicaciones. Usando técnicas y equipos de manufactura similares a los usados en la PM
de componentes estructurales, los materiales porosos PM son generalmente sinterizados
con densidades entre el 25 y el 85% de la Densidad Tedrica Promedio (DTP), mientras
gue las piezas estructurales PM tienen una DTP entre el 85-99.9%. Estos materiales
permiten producir de manera especializada para aplicaciones como filtros, cojinetes auto-
lubricados, electrodos de baterias, dispositivos para el control y restriccion de flujo, y para
absorber choques, estructuras flotantes y fronteras de control.

Los materiales celulares o espumas metdlicas son una especie de materiales porosos
PM. Incluso los metales puros y las aleaciones metéalicas pueden ser producidos como
solidos celulares o espumas metélicas. Los materiales celulares encuentran una amplia
aplicacion en técnicas para construccién, amortiguacién, aislamiento y filtrado y muchas
otras aplicaciones. Los materiales altamente porosos tienen una alta rigidez combinada
con un muy bajo peso especifico debido a su elevada porosidad-cerca del 80-85%.
Debido a esto, los materiales celulares son frecuentemente usados como materiales para
la construccion.

1.8.1 Tecnologia de la metalurgia de polvos porosos.

El método de procesamiento de polvos por PM es decisivo para determinar las
propiedades mecanicas finales y las caracteristicas de la porosidad del producto final. La
seleccién del método de produccion se basa en las caracteristicas del polvo y el tipo de
porosidad requerida por la aplicacion. La preparacion de los polvos, el uso de aditivos, los
métodos de compactacion y las condiciones de sinterizado deben ser controladas
estrictamente para producir caracteristicas porosas uniformes y repetitivas.

Seleccion del material.

La porosidad esta determinada por la distribucion del tamafio de particulas, la forma de la
particula, la forma de la superficie de los polvos, y otras caracteristicas de los mismos que
dependen de la técnica de produccién. Debido a que las caracteristicas del polvo son uno
de los factores mas importantes en las propiedades del producto final, es necesario que
los métodos de manufactura y las caracteristicas del polvo puedan reproducirse.
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Los materiales porosos mas comunes son el bronce, el niquel y sus aleaciones, pero
otros metales no ferrosos como aluminio, cobre, oro, niobio, plata, tantalio, titanio y
circonio son fabricados en materiales porosos a partir de polvos[45].

La distribucion del tamafio de particulas puede ser un resultado directo de los procesos de
produccion de polvos o pueden ser alterados por las técnicas de clasificacion.

Preparacion de polvos

Después de que el material se ha seleccionado, la preparacion de los polvos comienza
con la separacion de la distribuciéon de tamafios deseada. Métodos de tamizado por
vibraciones o ultrasonido son usados para particulas con un tamafio mayor que 20um y
otros métodos como clasificacion por aire o separacién centrifuga son usados para
particulas menores a 20um.

Los productos PM porosos fabricados a partir de polvos con una distribucién de tamafio
de particula bastante estrecha dan una mejor reproducibilidad y uniformidad de la
porosidad final.

Luego, el polvo debe ser completamente mezclado antes de usar con el fin de evitar la
segregacion y maximizar la homogeneidad. La densidad aparente y la densidad al tacto
de los polvos son medidas y controladas mediante especificaciones ajustadas debido a
gue estas controlan caracteristicas de los pasos de procesamiento posteriores tales como
flujo de polvos y llenado del molde. Aditivos tales como formadores de poros, lubricantes
0 aglutinantes deben ser mezclados con los polvos en caso de ser necesario[46].

La limpieza de los polvos es un requerimiento que debe ser controlado cuidadosamente
para evitar la contaminacion con materiales extrafios durante la preparacion de los polvos
y posteriores pasos de procesamiento. La contaminacién con elementos tales como
hierro, carbono, sulfuro y otros pueden causar una reduccién significativa en las
propiedades mecanicas y la resistencia a la corrosién de los materiales porosos cuando
son usados en un ambiente agresivo. Otras trazas de impurezas tales como oxigeno,
alimina, silice y nitrégeno pueden también influir en las propiedades mecanicas finales.

Métodos de compactacion

Generalmente, para producir materiales porosos a partir de polvos se requiere realizar
ciclos de compactaciéon y sinterizado, con el fin de lograr la mejor combinacién de
resistencia mecanica y porosidad. En aquellos casos donde no se requieren elevados
niveles de resistencia, baja densidad y alta permeabilidad las piezas pueden ser
fabricadas mediante un proceso de sinterizado por gravedad.

Técnicas como la compactacién en moldes, el prensado isostatico y compactacion por
laminado son usadas comUnmente para la produccidon de materiales porosos. Estos
procesos incrementan la resistencia en verde de las piezas debido a la soldadura en frio
entre las particulas en contacto debido a la deformacién plastica.

3| Capitulo I: Metalurgia de Polvos



Obtencion y caracterizacion de Ti c.p poroso para aplicaciones biomédicas

La compactacion en moldes y el sinterizado son los métodos mas comunes para mejorar
las propiedades mecénicas mientras se logra la menor densidad con el fin de maximizar la
porosidad y la permeabilidad. La minima resistencia en verde puede lograrse usando
fuerzas de compactacion bajas en el rango de 70-210 MPa. En comparacion con los
componentes estructurales de mayor densidad que requieren cargas de 420-840 MPa[2].
En general, los componentes porosos con densidad en verde cerca del 20-50% tienen
una resistencia en verde minima y requieren de un manejo cuidadoso. Por lo tanto,
usualmente se afiaden al polvo ceras y estearatos para reducir la friccion con las paredes
del molde y el desgaste de las herramientas.

La compactacion isostatica es un método comin de compactacion para la fabricacion de
productos semi-terminados tales como tubos que tienen una relacion longitud-diametro
mayor que de 3 a 1. Es posible producir componentes porosos mediante la técnica
isostética, logrando una densidad mas uniforme que con la técnica de compactacién en
moldes [47, 48]. Un proceso conocido como prensado isostatico en frio en bolsa himeda
(wet bag cold isostatic pressing (CIP)) usa presiones entre 3.5 y 550 MPa aplicada a
estampacion. Formas como conos, embudos y tubos con ranuras pueden fabricarse a
partir mediante CIP [49].

El proceso de prensado isostatico en caliente (HIP) combina el CIP y la sinterizacion en
un solo paso y se usa en aplicaciones donde se necesita fabricar formas complejas o
cuando un material tiene baja resistencia en verde para la manipulacion.

La compactacion por laminado ha sido usada cominmente en la produccion de materiales
para baterias de niquel [50, 51]. El niquel y otros polvos son laminados a espesores que
van de 0.13 a 3.8mm y en ancho hasta 1m, dependiendo de la resistencia en verde y los
requerimientos de la aplicacion.

Las placas y laminas delgadas de Ti poroso han sido fabricadas mediante el laminado de
un lingote compactado a partir de polvos producidos por el método de reduccion de calcio,
logrando densidades teéricas entre el 30 y 50% [52]. Se logré la soldadura de las
particulas de polvo formando una estructura tipo panal de abejas e interconexién entre
poros.

Las hojas laminadas pueden introducirse directamente en un horno de sinterizacion para
minimizar las operaciones de manipulacién en ciertas aplicaciones de altos volimenes de
fabricacién. La compactacion por laminado es usada para la produccién de materiales
econdmicos, con densidad uniforme con tolerancias dimensionales ajustadas.

Otras metodologias de conformado usadas para producir componentes metalicos porosos
incluyen el moldeo por inyeccion [53], la fundicion centrifuga [54], extrusion, el llenado de
moldes por gravedad, métodos directos [55] y el rociado de polvos himedos [56]. Por otro
lado, en la fabricacion de componentes con formas complejas y baja densidad se usan
formadores de poros tales como agua y/o aglutinantes que proveen la resistencia
adecuada para el manejo. La remocion de los aditivos antes del sinterizado se realiza
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comunmente en la zona de precalentamiento del horno o mediante otro proceso de
calentamiento en horno controlado. El rociado de metales puede crear una estructura
porosa controlada con o sin aditivos mediante rociado de metal fundido sobre un material
base para combinar los procesos de compactacion y sinterizado [57].

Sinterizado.

El sinterizado de metales porosos es un balance crucial entre maximizar las propiedades
del material y maximizar la porosidad abierta y la permeabilidad. Sin embargo, la
permeabilidad y las propiedades del material tales como resistencia y ductilidad estan
relacionadas inversamente y el area en el cual se obtiene un compromiso 6ptimo de las
partes es bastante pequefia. La temperatura de sinterizacion se selecciona dependiendo
del tipo de material, la distribucién del tamafio de particulas y la forma de las particulas de
polvo. Normalmente, el sinterizado se hace a una temperatura que oscila entre el 70-90%
de la temperatura de fusién del material. Particulas méas finas requieren una menor
temperatura de sinterizacion debido a que la fuerza que controla la energia superficial
para iniciar el crecimiento del enlace es mucho mas alta que para una particula de grano
grueso. Sinterizar a temperaturas demasiado altas también conlleva a la formacion de
poros grandes. En general, las propiedades mecanicas incrementan significativamente
cuando el tamafio de los poros y el porcentaje de porosidad disminuyen [58].

El titanio poroso y sus aleaciones han atraido recientemente el interés de muchos
investigadores, como un método para reducir la diferencia de rigidez del médulo elastico
entre el implante y el hueso a reemplazar y lograr una fijacion estable a largo plazo por
medio de la osteointegracion completa[l5]. Existen varios métodos para fabricar titanio
poroso incluyendo metalurgia de polvos convencional, espumado en estado soélido, el
método de inmersion con espuma polimérica, loose powder sintering [3], la sinterizacién
reactiva [59], sinterizacion de esferas huecas[60], y técnicas de gas atrapado[61]. Sin
embargo, en dichos métodos aun persisten ciertas desventajas como la necesidad de una
manipulacién compleja y la incapacidad de obtener estructuras porosas ideales[62]. El
método de espumas liquidas fue usado por Chen [63] para fabricar implantes de titanio
poroso que mostraron una estructura de poros apropiada y una alta resistencia mecanica.
Los resultados mostraron que la resistencia a la compresion y el médulo de elasticidad de
las muestras de Ti poroso con 64% de porosidad fueron 102 + 10 MPa y 3.3 + 0.8 GPa,
respectivamente, y para el titanio con 76% de porosidad, los valores fueron 23 + 10 MPa y
2.1+ 0.5GPa.

Recientemente, se ha desarrollado una técnica de metalurgia de polvos porosos que usa
materiales espaciadores (space holders). Entre las ventajas logradas con esta técnica
estd la capacidad de control y ajuste de caracteristicas como cantidad de porosidad,
forma de poros y distribucion de tamafios de los poros[64-68]. Wenjuan, N et al.[69],
fabricaron muestras de Ti poroso mediante metalurgia de polvos usando particulas de
carbamida en el rango de 200-600 um como espaciador, obteniendo porosidades entre
55-75%, resistencia entre 10-35 MPa y mdédulo de elasticidad en el rango de 3y 6.4MPa,
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en comparacion con la resistencia del hueso esponjoso que es del orden de 3 -20 MPa
[70] y el médulo de Young del hueso natural que esté entre 10 y 40 GPa[71].

Propiedades mecéanicas

Las propiedades mecanicas de los materiales porosos son altamente dependientes de la
porosidad y del método de procesamiento. La Tabla 1-4 contiene valores tipicos para la
resistencia a la fluencia, la resistencia ultima a la tension, la elongacién y el porcentaje de
reduccion de area de polvos de titanio sinterizados y compactados. En general, las
propiedades mecanicas aumentan significativamente cuando el tamafio de los poros y el
porcentaje de porosidad disminuye[29].

La Figura 1-26 muestra el médulo de elasticidad de compactos de Ti sinterizados bajo
diferentes condiciones con tres tamafios diferentes de polvos en funcién de la porosidad.
Se observa que el médulo de Young disminuye linealmente con el incremento de la
porosidad, concluyendo ademas que este puede ser controlado entre 9 y 90 GPa,
cambiando el tamafio del polvo y las condiciones de sinterizado[15].
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Figura 1-26. Médulo de Young de compactos de Ti poroso sinterizado en funcién de la porosidad. Los
compactos de Ti poroso sinterizados con presion aplicada estan abreviados como temperatura (K)-Presion
(M). La linea solida se ha dibujado mediante el ajuste de minimos cuadrados (R*=0.98) de todos los datos
tomados[15].

En el siguiente capitulo se detallan los procesos para obtener compactos porosos de Ti
con el fin de ser utilizados en aplicaciones biomédicas.
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Capitulo Il. Biomateriales

Propiedades y Procesamiento de materiales
metalicos usados en implantes

En este capitulo se estudian las caracteristicas y requerimientos de los biomateriales
metélicos y los avances mas recientes en este campo.
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Capitulo II.
Biomateriales

2.1 Introduccioén

La degradacion de las propiedades de los tejidos asociadas a traumas y enfermedades
relacionadas o no con el envejecimiento, hace necesario el uso de materiales biomédicos
para reparar o reemplazar dichos tejidos.

El estudio de los biomateriales es un interesante campo que ha tenido un fuerte y estable
crecimiento sobre su medio siglo de existencia, reuniendo aspectos de la medicina, la
biologia, la quimica y la ciencia de materiales, fundamentados sobre los principios de la
Ingenieria.

Hace algunos afios, se encontraron los restos de un humano en el estado de Washington,
cuya antigiiedad data de aproximadamente 9000 afios. Este individuo, que se conoce con
el nombre de “El hombre de Kennewick” fue descrito como una persona alta, saludable,
activa; y que se movilizaba con una flecha clavada en su cadera, de manera que la herida
habia cicatrizado y la presencia de la flecha no impedia que este ejerciera sus
actividades, lo cual muestra que un material extrafio puede ser tolerado por el cuerpo
humano [1].

El uso de cuerpos extrafios para sustituir partes del cuerpo humano débiles o perdidas por
algin motivo, es una idea muy antigua. Hace mas de 2000 afos, romanos, chinos y
aztecas usaron el oro en odontologia y los egipcios intentaron reemplazar partes del
cuerpo con diversos materiales: hierro, cobre, plomo, yeso y amalgamas (Figura 2-1).

(b) (©)

Figura 2-1. Materiales empleados en cirugia dental hace mas de 2000 afios: (a) Dientes de madera unidos
entre si por alambre de oro (origen romano); (b) Protesis dental fenicia (circa 400-600 a.C.); (c) Protesis dental
etrusca (circa 300 a.C.)[2].
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No obstante, los implantes y dispositivos biomédicos mas empleados han sido los ojos de
vidrio y los dientes de madera [2]. En 1829, H. S. Levert, realiz6 los primeros estudios de
biocompatibilidad in vivo de metales como plata, oro, plomo y platino, implantados en
perros [2]. Sin embargo, la primera aplicacion de biomateriales en medicina no se produce
hasta 1870, cuando el cirujano inglés Lord Joseph Lister introduce las técnicas quirargicas
asépticas, es decir, con un suficiente control sobre los agentes infecciosos, abriendo las
puertas a las practicas quirurgicas modernas, por lo cual fue llamado “el padre de la
cirugia antiséptica”[3].

Luego, en 1886, el cirujano aleman H. Hansmann empled por primera vez placas de acero
para facilitar la reparacion de fracturas. Sin embargo, dichas placas mostraban defectos
de disefio y se deterioraban rapidamente en el cuerpo humano.

Afios mas tarde, se presentaron los primeros conceptos para el trasplante total de cadera
en el 19° Congreso de la Sociedad Alemana de Cirugia y en 1893, W. A. Lane desarrolla
un sistema de fijacion de fracturas de huesos y afios mas tarde, William Roetgen
descubre los rayos X, los cuales se convierten en una herramienta valiosa para el
diagnéstico en ortopedia y traumatologia [2].

En el siglo XX, comienza a estudiarse la aplicacion de los aceros inoxidables,
desarrollados a partir de 1910. Durante los siguientes afios las aleaciones metalicas
constituyen la Unica forma de biomateriales en uso. En 1939, gracias a los trabajos
realizados por Venable y Stuck se introduce una aleacion de cobalto denominada
Vitalllium ®, la cual se empled como la primera aleacion metélica para el trasplante total
de cadera biocompatible, con buena resistencia a la corrosion y elevado desempefio
mecanico.

Luego de la segunda guerra mundial, Sir Harold Ridley inventa las lentes intraoculares de
acrilico [2], debido a las observaciones realizadas sobre aviadores, quienes como
consecuencia de accidentes, tenian implantados en sus ojos fragmentos de parabrisas de
aviones, sin presentar ninguna reaccion alérgica al material implantado (concepto actual
de biocompatibilidad). Con base en esas observaciones, Ridley fabricé las primeras lentes
intraoculares para ser implantadas en pacientes con cataratas, y en 1949 se realiza la
primera cirugia empleando el polimetiimetacrilato (PMMA) como uno de los primeros
polimeros utilizados como material biomédico, para reparar la cornea humana.

Posteriormente, a principios de los afios 60, el Inglés Charnley Sir John comienza un
estudio sistematico de reemplazos totales de cadera con bajo coeficiente de friccion,
usando por primera vez el Teflon y acero inoxidable como integrantes del reemplazo de
cadera y polimetiimetacrilato como cemento para hueso [2]. Durante los afios 70, los
progresos de la cirugia ortopedista y vascular provocaron un incremento del encargo de
materiales para implantes. Los investigadores clasificaron los materiales en funcién de su
toxicidad y del medio de implantacién. En efecto, se suele separar el organismo en dos
partes: una “limpia” o aséptica que se refiere a los medios ortopédicos y cardiovasculares,
los cuales no tienen contacto con el medio exterior. La otra “sucia” concerniente a los
medios en contacto permanente con el medio exterior (garganta, sistema digestivo), y

R| Capitulo II: Biomateriales



Obtencidn y caracterizacion de Ti c.p poroso para aplicaciones biomédicas

consecuentemente con las bacterias que atacan los materiales plasticos (soporte ideal
para la proliferacion). Esta era la razon por la cual los implantes eran temporales. Un hito
importante en la década de los 70 es el uso de materiales porosos para asegurar el
crecimiento del hueso alrededor del implante y la introduccién de un sistema modular para
el reemplazo de cadera que consistia en una protesis formada por varias partes [2].

Aunque es dificil apuntar con precisidn los origenes del término “biomaterial”, es probable
gue el campo reconocido hoy en dia se solidificara a través del primer simposio de
biomateriales en la Universidad de Clemson (Carolina del Sur, EEUU) a finales de los 60 y
principios de los 70 [1]. Los acontecimientos cientificos de este simposio llevaron a la
formacion de la Sociedad para Biomateriales (Society For Biomaterials) en 1975, iniciando
una nueva era para el campo de los Biomateriales.

En las ultimas tres décadas, el trabajo mancomunado de médicos, bidlogos, cientificos,
fisicos, ingenieros y profesionales de otras areas ha sido responsable de la introduccion,
desarrollo y evolucion del empleo de los materiales en la medicina moderna,
convirtiéndose este en un campo en crecimiento estable y continuo.

Las estadisticas demuestran la gran importancia de los materiales en la medicina. La
importancia creciente de la aplicacion de los materiales en la medicina queda mejor
ejemplificada atendiendo a las estadisticas recientes de procedimientos quirdrgicos (

Tabla 2-1) y del mercado de los biomateriales en los EEUU (Tabla 2-2). Segun datos del
Centro Nacional de Estadisticas de la Salud [4], en el afio 2005 se realizaron 44,9
millones de procedimientos quirdrgicos en pacientes hospitalizados en Estados Unidos.

Tabla 2-1. Estadisticas sobre la cantidad de aparatos biomédicos consumidos en los Estados Unidos en 1997
segun el National Institutes of Health (NIH) [4].

Aplicaciones NUmero por afio Biomaterial
Lentes intraoculares 2.700.000 | PMMA
Lentes de contacto 30.000.000 | Acrilato de silicona
Injerto vascular 250.000 | PTFE, PET
Prétesis de cadera y rodilla 500.000 | Titanio, Co-Cr, PE

Catéter 200.000.000 | Silicona, Teflon

Vélvula cardiaca 200.000 | Valvulas de cerdo, PyC, Ti, C-Cr
Stent (cardiovascular) >1.000.000 | Acero Inoxidable, NiTi, Co-Cr
Implantes de seno 192.000 | Silicona

Implantes dentales 300.000 | Titanio

Marcapasos 430.000 | Poliuretano

Dializador renal 16.000.000 | Celulosa
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Tabla 2-2. Estadisticas sobre el mercado de los biomateriales y la salud en general en los Estados Unidos [4].

Total de gastos en salud (2000)

US $ 1.400.000.000.000

Total de gastos en investigacion y desarrollo (2001) US $ 82.000.000.000
Numero de empleados en el sector de aparatos biomédicos 300.000
(2003)
Fabricantes de aparatos biomédicos registrados (2003) 13.000
Mercado total de aparatos biomédicos US $ 77.000.000.000
Mercado de biomateriales US $ 9.000.000.000
Ventas individuales de aparatos biomédicos:
Control de la diabetes (1999) US $ 4.000.000.000
Aparatos cardiovasculares (2002) US $ 6.000.000.000

Cirugia ortopédica y afines (1998)
Diagnosticos in vitro (1998)
NUmero de aparatos biomédicos:

US $ 4.700.000.000
US $ 10.000.000.000

Lentes intraoculares (2003) 2.500.000
Lentes de contacto (2000) 30.000.000
Injertos vasculares 300.000
Valvulas cardiacas 100.000
Marcapasos 400.000
Catéteres 200.000.000
Stent (Cardiovascular) 1.500.000
Protesis de cadera (2001) 250.000
Prétesis de rodilla (2002) 250.000
Implantes dentales (2000) 910.000

El aumento de la necesidad y empleo de tratamientos que implican el uso de implantes se
deriva de la sinergia de una serie de factores[5], entre los cuales se destacan:

1. El aumento en la esperanza de vida de la poblacion mundial: hacia 1965 el tiempo

medio de vida era de 65 afios, en la actualidad este es de 85 afios, lo cual quiere
decir para un individuo de 65 afios, puede vivir mas de 20 afios, mientras que una
de 80 afios puede llegar a vivir 9,5 afios mas [6, 7]. La poblaciéon con un promedio
de edades >65 afios representa en la actualidad el 13% de la poblacion total de
Estados Unidos. Se prevé que para el afio 2050, este porcentaje aumente un 8%
(Figura 2-2).

En Colombia, segun el Departamento Administrativo Nacional de Estadistica
DANE, la esperanza de vida de los colombianos aumentd y seguird en aumento en
la préxima década. La esperanza de vida de los Colombianos pas6 de 72 afos
entre 2000 y 2005, a 74 afios para el periodo 2006 al 2010, y se espera gue
aumente a 76 afios entre 2015 a 2020 [8]. En Colombia, la poblacién con un
promedio de edades >65 afios representa el 2.4% de la poblacion, mientras que en
1985 representaba el 1.9%. Se proyecta que para 2020 este porcentaje sea del
3.2%. Por otro lado, la poblacién mayor a 80 afios representa actualmente el 1.4%
de la poblacion total [9]. Entre 2010 y 2020 se espera un incremento relativo del

Capitulo II: Biomateriales

(o2}
»




Obtencidn y caracterizacion de Ti c.p poroso para aplicaciones biomédicas

49% para la poblacién con edades entre 65 y 70 afios, y un aumento del 26% en la
poblacién con edad mayor a 80 afios, segun estadisticas del DANE [10].

300 g Totalde 65 afios en
adelante (% del total)
250 -
M Poblacién total
200
150 -
100 -
50 -
0 -
1900 1950 2000 2050

Figura 2-2. La poblacién mayor de 65 afios en forma de porcentaje con respecto a la poblacion total de
Estados Unidos. El tiempo de vida de los ancianos se ha incrementado hasta casi los 80 afios[11].

2. El deterioro del hueso relacionado con la edad. Como se puede ver en la Figura
2-3, la calidad tejido conectivo sufre un deterioro progresivo con la edad. A partir
de los 30 afios la densidad del hueso muestra una disminucion significativa, lo cual
puede traducirse en una reduccion de su resistencia mecanica de hasta el 40%,
siendo aln mayor esta tasa en el caso de las mujeres.

Asimismo, la degradacién de las propiedades de los tejidos éseos debido a
enfermedades relacionadas o no con el envejecimiento incrementan los casos de
implantacién de protesis. Entre las mas comunes podriamos citar las siguientes:

e artrosis: alteracion del cartilago, la superficie de friccion entre los huesos de la
articulacion es progresivamente destruida.

e poliartritis: destruccion o deformacion de las articulaciones por proliferacién de la
sinovia (liquido viscoso, transparente, segregado por la membrana sinovial, que
lubrifica las superficies articulares).

¢ |umbalgia: trastornos relacionados con las vértebras lumbares.

e osteoporosis: disminuciéon de la masa 6sea que incrementa el riesgo de fractura.
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Figura 2-3. Efecto de la edad en la resistencia mecanica del hueso y en la probabilidad de fractura.
Adaptado de[12].

3. Limitada disponibilidad, debido al inmuno-rechazo y otros aspectos relacionados
con los trasplantes que han hecho que las necesidades sean suplidas en muchos
casos por implantes (aprox. 5 millones por afio en el mundo).

4. Alta tasa de éxitos en implantologia (mayor del 97% al cabo de 10 afios): debido a
un aumento en la confiabilidad de implantes y prétesis y la mejora de habilidades
quirdrgicas, equipos e instalaciones hospitalarias para llevar a cabo las cirugias y
tratamientos relacionados.

5. Avances en las prestaciones de los materiales utilizados para los implantes y sus
disefios.

6. Aumento de la fiabilidad de los implantes y protesis debido al fomento de la
aplicacion de normas internacionales y regulaciones gubernamentales.

2.2 El hueso

El hueso es un material estructural que se encuentra en muchos organismos vivos. Esta
formado por una mezcla de materiales organicos e inorganicos. EI componente inorganico
del hueso es la hidroxiapatita (HA), la cual tiene una composicion de Cal0(P0O4)6(0OH)2.

Cerca de 208 huesos del esqueleto actian como estructuras de soporte y 501 separan de
manera voluntaria los masculos (sesamoideos), los huesos del craneo (wormianos) que
proveen la potencia coordinada que permite a los humanos caminar erguidos, correr y
llevar una carga de su entorno. La actividad muscular incrementa en gran medida los
esfuerzos debido al peso sobre los tejidos del hueso. Los musculos estan unidos al hueso
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mediante tendones y ligamentos, los cuales transfieren el movimiento de contraccion
muscular al esqueleto.

2.2.1 Componentes estructurales
El hueso esta compuesto por tres constituyentes principales:

1. Células vivas (osteoblastos, osteoclastos y osteocitos);
2. Organismos no vivos (colageno, muco-polisacaridos),
3. Cristales inorganicos no vivos (hidroxicarbonato apatita (HCA)).

Los osteoblastos son “células del crecimiento del hueso”, los osteoclastos son “células de
reabsorcion del hueso” (Figura 2-4) y los osteocitos son células de hueso maduro
rodeadas por HCA.

Osteoclasto: célula de resorcion osea Osteoblasto: célula que ayuda al transporte de calcio y fosforo a la MO

Estimulacién: Sincitio con Inhibicion:
nacleos multiples _——_

pGe, PTH

Inhibicién:

\4 & i /Ccmcoides

;0@ 0@ W el
a & é PEE -
{ 1 PQE \‘
h > = 7 , e
= v.dVS L/ L/_‘/ J\ e 1,25(0H),Dy —» /Q\

Estimulacién: GHh

Integrina

strd 2 —¥
Borde rugoso Zona clara ¢Estrogenos?

e e S ———— |

Enzimas: Integrina Componentes de la matriz:
Fosfatasa alcalina Matrices proteicas
Colagenasa BGP
Activador de plasminégeno Osteonectina
Colageno tipo |
Glicoproteinas
Osteoide

e - e~
Frenle de mineralizacion e |

Matriz mineralizada w

Figura 2-4. Células de resorcién 6sea (osteoclasto) izquierda, células que transportan minerales
(osteoblastos) derecha[13].

La porcién organica del hueso esta formada por fibras de colageno (tipo I) y una pequefia
cantidad de proteinas no colagenosas. El coldgeno constituye en gran parte, la estructura
de los tejidos conectivos del esqueleto, entre un 25 y 30 por ciento del peso del hueso
seco. El colageno es fibroso, muy tenaz, flexible y altamente inextensible. Su estructura
de triple hélice terciaria le confiere su alta resistencia a la tension y gran flexibilidad. Esto
proporciona al hueso su flexibilidad y capacidad de amortiguamiento.
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El componente inorganico del hueso es la hidroxiapatita (HA), la cual constituye cerca del
60-70% del peso seco del hueso. Este componente es responsable de la mineralizacién
del hueso, y de su resistencia sélida y dura. Los cristales de HA estan compuestos de
CaO, P,0s y moléculas de OH. La formula quimica de la HA es Cas(PO,);OH. La HA tiene
forma de placa, de 20 a 80nm de longitud y de 2 a 5 nm de espesor. Los cristales de HA
estan alineados a lo largo del eje de las fibras de colageno, reforzando la matriz de
colageno para proveer una mayor resistencia y tenacidad al compuesto. Es por esto que
las propiedades mecénicas de los cartilagos, tendones y ligamentos difieren en gran
proporcion de las propiedades de los huesos porque estos no han sido mineralizados y la
proporcion de células, fibras, matriz y agua son diferentes.

2.2.2 Macroestructura del hueso

La macroestructura del hueso afecta las propiedades mecanicas del mismo. Aunque los
diferentes huesos del cuerpo tienen distintas propiedades y estructura, la estructura de
todos los huesos a nivel macro puede dividirse en dos tipos distintos de tejidos 6seos:
1) cortical o compacto y 2) reticulado o trabecular. En la Figura 2-5 se muestra un
esquema de las diferentes estructuras y morfologias del hueso. La parte cortical es densa
(como de marfil) y forma la estructura externa o corteza del hueso, mientras la porcién
interna del hueso es el tejido reticular, que esta constituido por placas delgadas o
trabéculas en un entramado suelto y poroso. Los poros en esta region estan llenos de
médula roja. Los distintos huesos cumplen requisitos funcionales, y por tanto tienen
distintas proporciones de tejido reticular y cortical, lo cual afecta sus propiedades.

Diéfisis

Contiene médula 6sea
productora de glébulos
rojos y una red de vasos

sanguineos VENA Canales

La estructura del hueso

ARTERIA

1dminas concéntricas y
canalesllamados conductos

Esponjoso
Capa interna del hueso. Es una red
Hueso en forma de panal formada por
struts o tabiques rigidos llamados
Trabecular trabéculas con espacios o cavidades

entre ellas

Figura 2-5. Estructura del hueso [13]
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Por ejemplo un hueso largo como el del fémur muestra una estructura de tipo cortical para
resistir las deformaciones torsionales en la mitad de la diéfisis; en la cadera las fuerzas
son principalmente de compresion, por lo tanto la arquitectura interna debe ser finamente
trabecular a lo largo de las lineas de refuerzo y apoyar la corteza relativamente delgada
Figura 2-6.

Figura 2-6. Estructura del hueso del fémur[14].

2.2.3 Caracteristicas microestructurales del hueso

Los constituyentes del hueso estan organizados en estructuras tridimensionales. Los
diferentes tipos de estructuras o morfologias 6seas, mostradas en la Figura 2-7, difieren
en cuanto a proporcion y organizacion relativa del colageno y el mineral éseo (HA).
Debido a la estructura densa y al efecto de refuerzo de los cristales de apatita, el hueso
cortical tiene un modulo de elasticidad mucho mas alto que los otros tejidos del esqueleto.
La orientacion de los cristales de apatita dentro y a lo largo de las fibrillas de colageno
crea una unidad estructural llamada osteonas. Las osteonas estan orientadas paralelas al
eje del hueso y son las responsables de las propiedades anisotrépicas del hueso. El
hueso trabecular o esponjoso es mucho menos denso que el hueso cortical, como se
muestra en la Figura 2-5. En consecuencia, el hueso trabecular tiene una resistencia a la
compresion mucho menor a la resistencia a la compresion del hueso cortical, una menor
resistencia a la tensién y un moédulo de elasticidad mucho mas bajo. El suministro de
sangre a los osteocitos se da mediante los sistemas de canales llamados “Conductos de
Havers”. El crecimiento de las osteonas se produce en forma de anillos concéntricos de
coldgeno mineralizado alrededor de los osteocitos, ver Figura 2-7.
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Figura 2-7. Esquema de las diferentes estructuras o morfologias del hueso[15].

2.2.4 Propiedades mecanicas: anisotropia de las propiedades del hueso

El hueso es un compuesto de materiales organicos e inorganicos en dos fases[14]. Los
huesos poseen una resistencia y tenacidad considerable, tanto que su resistencia a la
tension del hueso se puede comparar a la del hierro fundido. Las propiedades del hueso
pueden determinarse mediante una prueba de esfuerzo uniaxial. La curva caracteristica
de esfuerzo deformacion del hueso muestra una zona elastica, una regién plastica y un
limite de ruptura.

Cabe resaltar que el hueso cortical tiene propiedades mecanicas completamente
diferentes a las del hueso trabecular. El cortical (“compacto”) es mas denso, mas
resistente y mas rigido que el hueso trabecular. Sin embargo, también es mas fragil, pues
cede y se fractura cuando el esfuerzo supera al 2%. Por su parte, el hueso trabecular
(esponjoso) tiene una resistencia intermedia, puede soportar un 50% mas antes de la
fractura, y tiene mayor tenacidad que el hueso cortical (Tabla 2-3).
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Tabla 2-3. Propiedades mecanicas de los tejidos del esqueleto[15].

Propiedad HU?SO Hue_so Car_tilago Tenddn
cortical esponjoso articular

Resistencia a la compresion (MPa) 100-230 2-12 - -
Resistencia a la tension, flexion (MPa) 50-150 10-20 10-40 80-120
Deformacion hasta la falla (%) 1-3 5-7 15-50 10
Mddulo de elasticidad (a tension) (GPa) 7-30 0.5-0.05 0.001-0.01 1
Tenacidad a la fractura (Ky.) (MPa m™?) 2-12 - - -
Rigidez a compresién (GPa) 20 3 20-60 -
Médulo de termofluencia a compresién - - 4-15 -
Rigidez a tension (MPa) - - 50-225 -

La Figura 2-8 muestra las curvas de esfuerzo vs deformacion tipicas para huesos
corticales y trabeculares de dos densidades diferentes. Se observa claramente, la
diferencia entre las propiedades mecanicas entre los tres tipos de huesos.

Densidad aparente

200 —
------ 0.30 g/em?
( ————— 0.90 g/em3
150
Hueso cortical — 1.85 g/cm?
E
o
=2
R 100 H
3
@
w
sof¢t - -
’f _____________________
’
s Hueso trabecular
7
0 AP [~ il R R 1
0 5 10 15 20 25

Deformacién (%)

Figura 2-8. Curvas de esfuerzo- deformacién para huesos corticales y trabeculares. Obsérvese que la
tenacidad del hueso trabecular de 0.9 g/cm?® (4rea correspondiente bajo la curva) es mas alta que la del hueso
cortical[14].

Por otro lado, la resistencia del hueso cortical depende de si este es cargado a tension,
compresion o torsién. La diferencia se debe a la anisotropia, estructura orientada de las
osteonas (Figura 2-9).
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Figura 2-9. Estructura interna del hueso. La anisotropia del hueso influye en sus propiedades mecanicas[5].

Las curvas esfuerzo-deformacion tipicas para tension uniaxial y compresiéon del hueso
cortical humano se muestran en la Figura 2-10. Los datos muestran que el hueso cortical
es mas resistente en compresioén gue en tension. La deformacion hasta la falla es 3%
aproximadamente para el hueso cortical bajo cargas de compresion, independientemente
de si la carga es aplicada transversalmente a través del hueso o longitudinalmente a lo
largo del mismo. Sin embargo, cuando el hueso es cargado transversalmente en tension,
la deformacién hasta la falla y la resistencia se reducen sustancialmente [15].
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Figura 2-10. Grafica esfuerzo-deformacion para el hueso cortical humano para cargas de tension y
compresion. Los datos mostrados corresponden a la carga en direccion longitudinal[15].
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Este comportamiento anisotropico parece ser una respuesta estructural a las condiciones
de carga impuestas durante las actividades diarias, como por ejemplo caminar en el caso
del fémur. En la Figura 2-11 se muestra el comportamiento a tensién de muestras de un
fémur tomadas en distintas orientaciones [14]. Se observa que las muestras removidas a
lo largo del hueso y ensayadas a tension tienen una mayor resistencia, mientras que las
muestras tomadas transversalmente son mucho mas débiles, mostrando una menor
deformacioén hasta la falla que las muestras longitudinales. Por lo tanto, la estructura juega
un papel muy importante en el comportamiento mecanico del hueso. Por otro lado,
cuando se toman muestras de hueso cortical, provenientes del fémur en distintas
orientaciones y se someten a esfuerzo uniaxial, se obtienen curvas esfuerzo- deformacion
completamente diferentes. Los valores mas altos de rigidez, ductilidad y resistencia se
lograron alineando la carga con el eje longitudinal de la muestra, mientras que en la
direccion transversal se presentaron los valores mas bajos. Este es un indicio claro del
comportamiento anisotropico del hueso. En general, se puede afirmar que los huesos son
mas resistentes y rigidos en la direccion que soportan la carga durante la actividad
diaria[14]. El hueso cortical tiene una resistencia a la tension de 130 MPa y una
resistencia a la compresién de 190 MPa. Por su parte, el hueso trabecular se comporta de
forma similar bajo tension y compresion.

200
MPA [~

Esfuerzo

Deformacion (%)

Figura 2-11. Curvas de esfuerzo- deformacion de muestras de hueso cortical con diversas orientaciones a lo
largo del hueso, mostrando el caracter anisotropico de éste[14].

2.2.5 Biomecanicade la fractura de un hueso.

Durante las actividades diarias, los huesos soportan diferentes tipos de esfuerzos, como
tensidn, compresion, flexion, torsion, corte y esfuerzos combinados. Las cargas por
tensidn se producen normalmente en huesos muy reticulados, como el que se encuentra
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junto al talébn de Aquiles, debido a las grandes fuerzas de tension que ejerce el musculo
de la pantorrilla sobre este hueso. Las roturas por cortante también se presentan con
frecuencia en huesos muy reticulados. Las fracturas bajo cargas de compresion se
producen sobretodo en vértebras y son mas comunes en pacientes de mayor edad que
padecen osteoporosis. Los huesos méas largos son vulnerables a esfuerzos de flexién
(estado combinado de compresion y flexion) y torsidon[14]. Por ejemplo, cuando un
esquiador cae de pie, el hueso del fémur soporta cargas de flexién, la fractura siempre
empieza en el lado que esta bajo tension, ya que el hueso es mas débil a tension. En el
caso de las fracturas por torsién, la fractura siempre comienza en direccion casi paralela
al eje longitudinal del hueso y se extiende en un angulo relativo de 30° con respecto a
dicho eje. La mayoria de las fracturas se presentan en un estado combinado de carga en
el que dos o mas de los tipos de carga antes mencionados pueden estar presentes.

2.2.6 Viscoelasticidad del hueso

El comportamiento biomecanico del hueso varia de acuerdo al indice de carga o a la tasa
de deformacién. Por ejemplo, durante la marcha normal, la tasa de deformacion del fémur
es de 0.001 s™, aproximadamente; mientras que en la carrera lenta es de unos 0.03 s™.
En un trauma por impacto, la tasa de deformacién puede ser tan alta como de 1 s™*. E|
hueso es un material viscoelastico debido a las propiedades del colageno y su estructura
compuesta. En consecuencia, tanto el moédulo elastico y la resistencia del hueso varian
considerablemente con la velocidad de deformacién bajo una carga. Al aumentar la tasa
de deformacién, el hueso se vuelve mas rigido y resistente (rompe a una carga mayor).
Un choque rapido triplica el esfuerzo ultimo hasta la falla y reduce la deformacion hasta la
falla cerca de dos veces. El modulo elastico incrementa con un incremento en la tasa de
deformacién. Pruebas de la sensibilidad a la velocidad de deformacion para el médulo y la
resistencia Ultima a la tensién del hueso cortical humano para cargas longitudinales
muestran que, sobre un rango amplio de velocidades de deformacion, la resistencia
incrementa tres veces aproximadamente, y el modulo se duplica. Por otro lado, en una
fractura de baja energia, esta se concentra en la fractura del hueso y el tejido circundante
no sufre dafos severos. Sin embargo, en una fractura de alta energia la fractura ocasiona
dafios al tejido circundante.

2.2.7 Fallapor fatiga del hueso

Un hueso puede sufrir también fracturas por fatiga, al aplicar una carga ciclica repetida,
los musculos se cansan y en consecuencia, el hueso soporta una porcién mayor de la
carga y debido a la mayor deformacion que soporta el hueso, el médulo elastico se
degrada, y la falla puede ocurrir después de muchos ciclos. La actividad vigorosa puede
reducir la fatiga en un factor de 100. Similar al comportamiento del creep, la resistencia a
la fractura por fatiga es mayor para cargas a compresion.
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2.2.8 Efecto de la edad sobre el hueso

El efecto de la edad sobre la masa 6sea de los hombres y las mujeres y los cambios en la
seccion transversal que ocurren a lo largo del envejecimiento son sustanciales: por lo
menos el 60% para las mujeres y el 50% en los hombres. La disminucion en la densidad
del hueso reduce drasticamente la resistencia del hueso trabecular. Los efectos
relacionados con la edad sobre la resistencia a la falla y el modulo elastico del hueso
humano femoral son menores que para el hueso trabecular, pero son aun importantes
debido a que el espesor de la regién cortical disminuye con la edad, siendo este factor
mucho més drastico en las mujeres[15]. Una consecuencia del deterioro de la densidad
del hueso trabecular en el cuello del fémur es la fractura de la cabeza del fémur. Una
consecuencia del adelgazamiento osteoporético del hueso cortical es la fractura a lo largo
del hueso. La osteoporosis puede tener un efecto severo sobre la densidad del hueso
trabecular de las partes de las vértebras. Una consecuencia clinica es el colapso de
éstas.

2.2.9 Propiedades mecéanicas de los tejidos 6seos

Las propiedades del hueso dependen de la densidad 6sea. A medida que disminuye la
densidad 6sea, se reduce la resistencia del hueso. Por ejemplo, la densidad ésea es la
disponibilidad de hueso en las diferentes zonas de la boca. Frost [16] describe un modelo
de cuatro zonas en el hueso compacto, relacionadas con la adaptacion mecanica a la
deformacién desde la mas densa hasta la menos densa, tal como describieron por
primera vez Roberts y Cols[17].

Cortical densa
Cortical porosa
Trabecular espesa
Trabecular fina

PonNPE

Estas cuatro densidades macroscopicas de grado decreciente describen, y establecen
cuatro categorias de hueso localizado en las zonas desdentadas del maxilar y la
mandibula. La localizacién por regiones de las diferentes densidades de cortical 6sea es
mAas constante que en el caso de la alta variacion del hueso trabecular.

Por su parte, Misch[18] describe cuatro densidades de hueso, encontradas en las
regiones desdentadas del maxilar y la mandibula. La descripcién macroscépica del hueso
D1, en la clasificacion de la densidad 6sea de Misch, se corresponde principalmente con
un hueso cortical denso. El hueso D2 presenta una cortical entre densa y porosa, pero
gruesa, en la cresta y por dentro un hueso trabecular espeso. El tipo D3 tiene una cresta
con cortical porosa mas delgada y hueso trabecular fino. El tipo D4 no tiene casi ninguna
cortical 6sea en la cresta. El hueso trabecular fino constituye caso la totalidad del volumen
6seo gue se encuentra junto al implante (Tabla 2-4 y Tabla 2-5). El hueso que es muy
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blando, con una mineralizacién incompleta, puede considerarse como un hueso D5. Esta
descripcion se refiere, habitualmente, a hueso inmaduro.

Tabla 2-4. Clasificacion de la densidad 6sea de Misch y descripcion macroscopica del hueso[18].

Densidad L . f o Localizacion
, Descripcion Macroestructura Analogo tactil L L
Osea anatOmica tipica
. Madera de roble o | Parte anterior de la
D1 Cortical densa .
de arce mandibula
A Parte anterior de la
}’,\ mandibula
D2 Cortical porosa y ;':3 Madera de pino Parte posterior de
trabecular gruesa .’::‘:‘. ‘ blanco o de picea la mandibula
&;}' Parte anterior del
. maxilar
- AN P [
NS arte antgrlor del
s ," " maxilar
Cortical porosa (fina) 4.0;._ — Parte posterior del
D3 . NP Madera de balsa .
y trabecular fina ."o." maxilar
ot Parte posterior de
-~
\ la mandibula
S e
'.s.'o
. L4 - Espuma de Parte posterior del
D4 Trabecular fina ‘..' p . P .
) poliestireno maxilar
- o
‘0

Tabla 2-5. Localizacién anatémica habitual de los tipos de densidad ésea (% de presentacion)[19].

Parte anterior Parte posterior Parte anterior de la | Parte posterior de la
Hueso . . P .
del maxilar del maxilar mandibula mandibula
D1 0 0 6 3
D2 25 10 66 50
D3 65 50 25 46
D4 10 40 3 1

Propiedades mecanicas estaticas. En el diente las fuerzas pueden ser de compresion,
de traccion o de corte. Las fuerzas de compresion intentan desplazar las masas unas
hacia otras[19]. Las fuerzas de corte que actian sobre los implantes hacen que se
deslicen. Las fuerzas de compresion tienden a mantener la integridad de la interfase
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hueso-implante, mientras que las fuerzas de traccion y corte tienden a separar o
interrumpir esa interfase. De estas las fuerzas de corte son las mas destructivas con los
implantes y el hueso, en comparacion con otras cargas. En la Figura 2-12 se muestran las
fuerzas aplicadas sobre el diente. Las fuerzas son tridimensionales, y estan formadas por
componentes dirigidos sobre uno o mas ejes clinicos de coordenadas: mesiodistal,
vestibulolingual y oclusoapical (vertical)[11].

Fuerza Apical

Eje Vertical Fuerza lingual

Fuerza /
mesial |

\ Fuerza
distal

Eje vestibulolingual == g
A Eje mesiodistal

Fuerza facial

Fuerza Oclusal

Figura 2-12. Fuerzas aplicadas sobre el diente[11].

En general, el hueso es mas fuerte cuando soporta cargas de traccion o compresion
sobre su eje mayor. Si el hueso soporta una carga no axial con un angulo de 30°, la
resistencia del hueso a la compresion disminuye un 11% vy la resistencia a las fuerzas de
traccion se reduce un 25% (Tabla 2-6). En general, el hueso cortical es mas fuerte ante la
compresion y mas débil ante las fuerzas de corte (10).

Tabla 2-6. Resistencia del hueso cortical con relacién al &ngulo de la carga[20]

Tipo de Fuerza | Resistencia (MPa) | Direccion de la carga
197 Longitudinal
Compresién 173 30° respecto al eje
133 60° con respecto al eje
133 Transversal
133 Longitudinal
L 100 30° respecto al eje
Tension -
60.5 60° respecto al eje
51 Transversal
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Asimismo, el sistema compuesto por la prétesis y el implante reacciona mejor frente a las
fuerzas de compresion. Ademas, los cementos y los tornillos de retencién, los
componentes del implante y las interfaces entre el hueso y el implante se acomodan
mejor a las fuerzas de compresién que a las de traccion o corte.

Por otro lado, el médulo de elasticidad se relaciona directamente con la densidad del
hueso (Figura 2-13). Incluso el hueso trabecular para cada uno de los grados de densidad
Osea tiene un modulo diferente[19].

Maodulo elastico

Ti

D1

D2, D3

Fuerza

D4

>

Deformacion

Figura 2-13. Gréaficas esfuerzo-deformacion para diferentes tipos de huesos comparados con el
comportamiento mecanico de un implante de Titanio. El médulo de elasticidad varia con cada densidad
6seal19].

2.3 ¢Qué es un biomaterial?

Paralelamente a los avances alcanzados, la definicion de biomaterial ha sufrido
modificaciones para ser cada vez mas coherente con los huevos conocimientos que han
permitido el desarrollo y aplicacion de materiales de naturaleza diversa. Es asi como,
definiciones ampliamente aceptadas como la expuesta en la Conferencia de Chester de la
Sociedad Europea de Biomateriales en 1986 [21] que define a un biomaterial como aquel
material no vivo utilizado en un aparato médico y concebido para interactuar con sistemas
biolégicos, no abarca los materiales producto de la ingenieria de tejidos. En estos, las
células son cultivadas en andamios (scaffolds) para que, con la colonizacién celular
adecuada, construyan un tejido igual al que se desea reemplazar. Por tanto, es razonable
pensar que la definicion de biomaterial deber ser ahora mas amplia incluyendo ademas a
los materiales que, disefiados para interactuar con sistemas biolégicos, poseen elementos
vivos en su estructura. Por tanto, sin las palabras “no vivo” en la definicion previa, esta se
hace mas general. Teniendo en cuenta que el material estudiado en este trabajo
corresponde a la definicién inicialmente expuesta, se omite en esta revisibn a los
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materiales y procedimientos propios de la medicina regenerativa e ingenieria de
tejidos[22],[23].

La definicion dada en la conferencia de Chester en 1986 fue complementada en 1991,
para incluir otros aspectos dejados por fuera en la definicion anterior. Establece que, los
biomateriales se definen como aquellos materiales (vivos o0 no, naturales o artificiales,
organicos o inorganicos) capaces de interactuar interfacialmente con sistemas biolégicos
(tejidos y/o fluidos) con el fin de evaluar, tratar, aumentar o sustituir algun tejido, 6rgano o
funcion del organismo([21].

2.4 Requerimientos de biomateriales para el reemplazo del hueso

Mas alla de las definiciones, la manera mas efectiva de entender lo que es un biomaterial
es a través del andlisis de los requerimientos que debe cumplir para ser aplicado
satisfactoriamente. Estos requerimientos estan determinados por la naturaleza del tejido
gue se quiere reemplazar y su entorno funcional. En el caso particular de biomateriales
para el reemplazo de hueso, se debe tener en cuenta que el material a reemplazar es un
tejido denominado duro, evidente por comparacién con otros tejidos, con una rigidez
relativamente baja, 12 a 20 GPa, segun la direccion [24], y una resistencia mecanica
longitudinal de unos 130 MPa[24], de la cual es responsable fundamental la hidroxiapatita,
comunmente abreviada como OHAp, HA 6 Caj0(PO,)s(OH),, que es su fase mineral. Las
fibras de colageno, esencialmente tipo I, sirven de substrato de la fase mineral (Figura
2-9), equilibrando su baja elasticidad y tenacidad. La fase viva del hueso la representan
varios tipos de células (osteoblastos, osteoclastos, osteocitos y de revestimiento) en una
matriz extracelular compuesta fundamentalmente por colageno tipo I. Como se dijo
anteriormente, la complejidad de la estructura del hueso es la responsable de su
comportamiento mecanico particular: anisétropo, heterogéneo, no-lineal, viscoelastico y
termoreol6gicamente complejo[25]. A todo esto se debe sumar la presencia de un
ambiente fisiol6gico circundante altamente agresivo. Cabe destacar que las propiedades
mecanicas antes mencionadas de hueso cortical 6 compacto, capa exterior del hueso,
cambian drasticamente en el caso del hueso trabecular o esponjoso, capa interna del
hueso, tal que la elasticidad se encuentra tipicamente entre 0.010 y 2GPa [26] y la
resistencia a compresion, lineal y fuertemente correlacionada con la elasticidad, esta en el
rango de 0.1 a 30MPa [27, 28].

Por lo tanto, el material candidato para el reemplazo de hueso debe ser resistente a la
corrosién en el ambiente fisioldgico, biocompatible, bioadherente (crecimiento del hueso
en contacto), biofuncional (propiedades mecanicas adecuadas, especialmente resistencia
a fatiga y médulo de Young cercano al del hueso), conformable y disponible[29]. De estas
exigencias, es sin duda la biocompatibilidad, la condiciéon fundamental que debe cumplir el
material, que no debe ser considerada una propiedad intrinseca, sino el resultado de la
interaccion de propiedades intrinsecas con el tejido receptor y su entorno biolégico. Es
indispensable entonces que esta interaccién sea positiva 0 por lo menos que no sea
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nociva para el tejido circundante y, por tanto, para el resto del organismo, permitiendo de
esta manera que el material sea biocompatible.

Como en el caso del término biomaterial, se pueden encontrar en la literatura varias
definiciones de biocompatibilidad, la mayoria con una ilustracion acertada del concepto.
La idea principal de biocompatibilidad esta expresada de manera precisa en la definicion
consensuada en la conferencia de Chester[21], estableciendo que biocompatibilidad es la
capacidad de un material de ser utilizado con una respuesta apropiada del tejido receptor
en una aplicaciéon especifica. Esta definicibn queda adecuadamente complementada con
la norma 1SO10993-1 [30] en la cual se presentan las pautas para la evaluacién
sistematica in vivo de un material del cual se quiere saber su biocompatibilidad. La
evaluacion de la “reaccion a cuerpo extrafio” del tejido receptor después de un mes de
implantacién es considerada como una manera practica de estimar la biocompatibilidad
de un material, especialmente util a nivel clinico[31].

Otro requisito que deben cumplir los biomateriales es la osteoconductividad [32, 33], la
cual es la habilidad que tiene el tejido 6seo de crecer sobre la superficie del implante.

2.5 Clasificacion de biomateriales

Los biomateriales suelen clasificarse bajo diferentes criterios como son su composicion
guimica, su aplicacion practica, su nivel de toxicidad y medio de implantacién, su tiempo
de permanencia, su funcion, su estructura y su origen. Los biomateriales también pueden
clasificarse como biomateriales de primera, segunda y tercera generacion.

La Figura 2-14, muestra un esquema que muestra distintos aspectos para clasificar los
biomateriales.
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2.5.1 Clasificacion segun larespuesta del hueso

La evaluacion de un material para ser usado en implantes o prétesis pasa necesariamente
por el analisis del tipo de reaccion que induce en la intercara biomaterial- tejido, la cual a
su vez, determina el mecanismo de adhesién al tejido. Es ampliamente aceptado que
ningun material probado hasta ahora en un tejido vivo puede considerarse totalmente
inerte ya que se ha demostrado que todos generan una respuesta en dicho tejido,
afectando invariablemente el proceso normal de curacién. Generalmente se acepta la
existencia de cuatro clases de respuesta tisular y cuatro formas de adhesion del
biomaterial al tejido[34]. Las Tabla 2-7 y Tabla 2-8, resumen de manera precisa tanto las
clases de respuesta como las formas de adhesién asociada.

Tabla 2-7. Tipos de respuestas del tejido al implante [34]

Tipo de Material Respuesta bioldgica
Toxico Tejido circundante muere
No-téxico y bioldgicamente inactivo (casi Formacién de un tejido fibroso de espesor
inerte) variable.
No-toxico y biolégicamente activo (bioactivo) Formacién de un enlace interfacial
No-toxico y se disuelve El tejido circundante lo reemplaza.

Tabla 2-8. Tipos de adhesion bioceramico-tejido y su clasificacion [34]

Tipo de adhesidon Ejemplo

Los ceramicos densos, no-porosos, casi inertes, se adhieren por
crecimiento del hueso en las irregularidades superficiales por
cementacion del implante en el tejido o por ajuste a presién
dentro del defecto (“fijacion morfoldgica”).

Al,O3 (mono y policristalina)

En los implantes inertes y porosos el hueso crece al interior y la | Al,O3 (policristalina) y metales
adhesion es de tipo mecanica (“fijacion biolégica) porosos recubiertos de
hidroxiapatita.

Los ceramicos, vidrios y vitroceramicas densos, no-porosos y
reactivos superficialmente se adhieren directamente por enlace
quimico con el hueso (“fijacién bioactiva”).

Vidrios y vitroceramicas
bioactivas e hidroxiapatita.

Los ceramicos degradables, densos, no- porosos (0 porosos),
estan disefiados para ser reemplazados lentamente por el
hueso.

Sulfato de calcio, fosfato
tricalcico, sales calcio- fosfato

Varios conceptos se han propuesto evaluar la respuesta de un biomaterial, uno de ellos
es el concepto de osteogénesis, formacion de hueso por crecimiento o por reparacion
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debido a la actividad de los osteoblastos. Este concepto ha sido propuesto como el
método mas conveniente para evaluar la respuesta del hueso a los biomateriales
utilizados para su reemplazo [35]. Por tanto, a partir del andlisis de los patrones de
osteogénesis los biomateriales se dividen en tres clases (Tabla 2-9). Nétese que esta
clasificacién es complementaria a la presentada previamente en funcion de la reaccién
interfacial, ya que la forma en la cual el hueso crece es consecuencia de la reaccion del
tejido en la intercara. Es por esto que el acero inoxidable es considerado un material
biotolerante, segun la osteogénesis que induce, pero estaria en una clasificacion
intermedia entre no-toxico y bioinerte, seguin la reaccion interfacial con el tejido. Esto
debido a la posibilidad de liberacién de iones y reacciones alérgicas asociadas a su
composicion quimica[36].

Tabla 2-9. Biocompatibilidad de algunos materiales segin su patrén de osteogénesis[35].

Patron de osteogénesis Biomateriales
Osteogénesis intervenida Ci(;ZIrlci)ulrr:,));(:/lal\t/T: Materiales biotolerantes
Titanio y aleaciones,
carbono, alimina, circonia,
titania, nitruro de titanio,
nitruro de silicio

Vidrios y vitroceramicos

bioactivos, hidroxiapatita

Osteogénesis por contacto Materiales bioinertes

Osteogénesis por enlace Materiales bioactivos

Por lo tanto, se utiliza a continuacion la clasificacion segun el patron de osteogénesis para
presentar una revision de dichos materiales. Al final, se hace una breve mencién de los
materiales no-toxicos y biodegradables, los cuales no estan incluidos en la clasificacién
segun la osteogénesis. La descripcibn de los biomateriales bioactivos, los cuales
presentan osteogénesis de enlace, se hace de manera separada mas adelante, teniendo
en cuenta su relevancia en el material estudiado en este trabajo.

Materiales biotolerantes. Los biomateriales biotolerantes se caracterizan por que, una
vez implantados, se ven rodeados por una capa delgada de tejido fibroso. Ademas, su
composicion quimica y propiedades superficiales pueden dar lugar a reacciones adversas
del tejido circundante, debido a la liberaciébn de iones al medio o de residuos
particulados[35]. El acero inoxidable es sin duda el mas representativo de los
biomateriales biotolerantes para el reemplazo de hueso, siendo también el primer material
metalico utilizado con relativo éxito para este propésito [37]. Otro ejemplo son las
aleaciones base Co-Cr, representativas de las aleaciones de Co utilizadas para
aplicaciones biomédicas. Estas tienen mayor resistencia al desgaste que los aceros
inoxidables y las aleaciones de titanio, por lo cual son mas adecuadas para la cabeza de
la prétesis. El polimetiimetacrilato (PMMA, cemento éseo) utilizado para la fijacion de
prétesis de cadera, es considerado también como biomaterial biotolerante. Esto se debe a
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gue existe siempre la posibilidad de la formacion de la capsula de tejido fibroso en varias
regiones de la intercara PMMA-hueso debido a factores como la toxicidad del monémero
libre metilmetacrilato, necrosis del hueso por las altas temperaturas de polimerizacion o
devascularizacion durante la preparacion del canal en el hueso[38].

Biomateriales bioinertes. Como se ha mencionado previamente, en la actualidad ningin
material de los utilizados para implantes puede considerarse inerte ya que todos inducen
una respuesta en el tejido vivo (Tabla 2-7 y Tabla 2-8).

Desde el punto de vista de la respuesta en la intercara implante-tejido, los biomateriales
bioinertes se caracterizan por no reaccionar de manera apreciable con el tejido
(considerados quimica y biolégicamente inactivos), permitiendo la formaciéon de una capa
de tejido fibroso de espesor variable [34]. Como consecuencia, la adhesion del implante
es exclusivamente mecanica produciéndose la denominada “fijacion bioldgica”. El espesor
de la capsula fibrosa puede variar dependiendo del material y de la extension del
movimiento relativo.

Desde el punto de vista del patrén de osteogénesis, los biomateriales bioinertes permiten
una “osteogénesis por contacto” en la cual el hueso crece de manera ordenada en
contacto directo con el implante generalmente con un espesor minimo de capa de tejido
fibroso[35]. Esto es equivalente al concepto de osteointegracion utilizado por primera vez
por Branemark [39] para describir el comportamiento de implantes dentales de titanio en
contacto con el hueso: aposiciéon intima del hueso con respecto al implante de titanio sin
tejido intermedio. Esta definicibn de osteointegracion supone la no presencia de tejido
fibroso, al observar la intercara implante-hueso al microscopio 6ptico con una resolucion
de 0.5 mm. Sin embargo, numerosos trabajos posteriores al trabajo de Branemark, con
instrumentos de mayor resolucion, han corroborado la existencia de una delgada capa de
tejido fibroso, modificando la concepcidn que inicialmente se tenia de la osteointegracion
[40].

En la Tabla 2-10 se resumen las principales aplicaciones y propiedades de los
biomateriales bioinertes utilizados para implantes.

Biomateriales reabsorbibles. Los biomateriales reabsorbibles estan disefiados para
degradarse gradualmente con el tiempo y, por tanto, para ser reemplazados por el tejido
receptor. A pesar de que este es el concepto ideal para el reemplazo de cualquier tejido,
el desarrollo de bioceramicos reabsorbibles funcionalmente éptimos presenta una serie de
complicaciones asociadas fundamentalmente a la dificultad para ajustar las velocidades
de reabsorcién con las de sustitucion por tejido nuevo y al mantenimiento de la resistencia
y de la estabilidad interfacial durante el periodo de degradacién [41]. Casi todos los
bioceramicos reabsorbibles son variaciones de fosfato de calcio y su caracter
biodegradable radica en su similitud con la fase mineral del hueso que consiste
basicamente en iones calcio y fosfato, con trazas de magnesio, carbonato, hidroxilo,
cloruro, fluoruro y citrato[34].
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Tabla 2-10. Aplicaciones y propiedades de los materiales bioinertes mas comunes|[5].

MATERIALES APLICACIONES PROPIEDADES

Vastago, bola y copa de las

Aleacién Co-Cr e
prétesis de cadera.

Rigido, duro y resistente al desgaste.

Vastago, recubrimiento poroso,

Aleacion de Titanio soporte para el UHMWPE

Baja rigidez

Implantes dentales,

o Excelente oseointegracion
recubrimiento poroso

Titanio puro (c.p).

Rapida oseointegracion, degradacion a

Hidroxiapatita Recubrimiento
largo plazo.
. Dura, fragil, elevada resistencia al
Alimina Bola y copa
desgaste.
. . Alta tenacidad, elevada resistencia al
Circonia Bola
desgaste,
UHMWPE quay plato dg la tibia en Fra_gll, bgja re5|§tenC|a a traccioén, baja
protesis de rodilla resistencia a fatiga.
. , Fragil, baja resistenci raccion, baj
PMMA Fijacion con cemento 6seo agil, baja resistencia a traccion, baja

resistencia a fatiga.

2.6 Propiedades de los biomateriales usados en la actualidad

El ambiente del cuerpo es altamente corrosivo y puede degradar al material implantado, lo
cual daria lugar a la liberacién de moléculas o iones dafiinos. Por lo tanto, la principal
caracteristica a tener en cuenta es la biocompatibilidad, es decir, la estabilidad quimica,
resistencia a la corrosion y no ser carcinogénico ni toxico cuando se usa en el cuerpo
humano. Una vez que la biocompatibilidad ha sido establecida, la segunda caracteristica
importante es que sea capaz de soportar tensiones grandes y ciclicas en el ambiente
altamente corrosivo del cuerpo humano. Por ejemplo, una persona promedio puede
experimentar entre 1 y 2.5 millones de ciclos de tension en su cadera cada afio, a causa
de sus actividades normales diarias. Esto se traduce en un total entre 50 y 100 millones
de ciclos de tension en un periodo de 50 afios. Por lo tanto el biomaterial debe ser fuerte y
resistente a la fatiga y al desgaste en un ambiente altamente corrosivo.

Los biomateriales poliméricos ampliamente utilizados en clinica, deben su éxito a las
enormes posibilidades que presentan, tanto en variedad de compuestos, como en ofrecer
la posibilidad de fabricarlos de muy distintas maneras, con caracteristicas bien
determinadas, y con facilidad de conformarlos en fibras, tejidos, peliculas o bloques.
Pueden ser tanto naturales como sintéticos y, en cualquier caso, se pueden encontrar
formulaciones bioestables, esto es, con caracter permanente, particularmente Utiles, para
sustituir parcial o totalmente tejidos u 6rganos lesionados o destruidos, y biodegradables,
esto es, con caracter temporal, por tanto, con una funcionalidad adecuada durante un
tiempo limitado, el necesario mientras el problema subsista.

Capitulo II: Biomateriales

o
<~




Biomateriales

Los principales polimeros empleados en aplicaciones médicas y farmacolégicas son: (el
namero que sigue a cada uno de ellos representa la participacion porcentual de éste en el
total de los polimeros que se usan como biomateriales) el polietileno de baja densidad
LDPE (acronimo de Low Density Poly Ethylene) 22%, el policloruro de vinilo PVC 20%, el
poliestireno PS 20%, el polietileno de alta densidad HDPE (acrénimo de High Density Poly
Ethylene) en el que los mondémeros de etileno estan asociados en forma de cadenas
lineales 12%, el polipropileno PP 10%, los poliésteres termorrigidos 4%, los poliuretanos
PU 2%, los acrilicos 2%, el nylon (poliacetato) 2%, epoxis 1% y otros (poliacetales,
celuldsicos, poliésteres termoplasticos, policarbonatos, polisulfonas, siliconas, resinas
urea-formaldehido) en un 5%.

En cuanto a los biomateriales ceramicos, éstos suelen tener gran estabilidad quimica
frente al oxigeno, el agua, los medios acidos, alcalinos y salinos, y los solventes
organicos. Ademas, son muy resistentes al desgaste y generalmente se comportan como
buenos aislantes térmicos y eléctricos. Todas estas propiedades son ventajosas para su
aplicacibn como biomateriales. Los materiales ceramicos han adquirido recientemente
una gran importancia como candidatos para la fabricacion de implantes. Los principales
dentro de esta categoria son la alimina (monocristal de 6xido de aluminio), el carbén
pirolitico, la hidroxiapatita (fosfato de calcio hidratado) y los vitrocerdmicos basados en
Si0,-Ca0-Na,0-P,0s5 y algunos en MgO y K0 [42].

Por su parte, los metales se usan ampliamente en muchas aplicaciones biomédicas.
Ciertas aplicaciones son especificas para sustituir tejidos dafiados o defectuosos a fin de
restablecer una funcién, por ejemplo, las aplicaciones ortopédicas en las cuales una parte
o la totalidad de un hueso o articulacion es sustituida o reforzada con aleaciones
metalicas. En las aplicaciones de odontologia, los metales se usan como material de
relleno para obturaciones, en tornillos de soporte para implantes dentales y como material
de sustitucion dental. Las aleaciones metalicas, que sustituyen tejidos biolégicos dafiados,
restablecen las funciones o estan en contacto constante e intermitente con los fluidos
corporales, se conocen como biomateriales metalicos o biometales. Cabe aclarar, que los
metales usados en instrumentos médicos, dentales y quirdrgicos, asi como en prétesis
externas, no se consideran como biometales porque no estan expuestos a los fluidos
corporales de manera continua o intermitente. De los biomateriales metélicos, cabria
sefalar, en términos generales, que el nimero de elementos metalicos que se utilizan en
la fabricacién de implantes es muy limitado, si tenemos en cuenta que mas de tres cuartas
partes del sistema periédico lo son. El primer requisito para su utilizacién es que sean
tolerados por el organismo, por lo que es muy importante la dosis que puedan aportar a
los tejidos vivos. Otro requisito también imprescindible es que tengan una buena
resistencia a la corrosién. La corrosion es un problema general de los metales, mas adn si
estan inmersos en un medio hostil como es el organismo humano, y a temperaturas del
orden de 37°C. Sin embargo, algunos metales se escapan, por lo menos en principio, a
este problema, como son los metales preciosos. Otros, forman una capa de 6xido en su
superficie, por pasivacion, protegiendo el interior del metal al evitar que avance la
corrosion, como ocurre con el titanio.
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La Tabla 2-11 muestra un resumen general de las propiedades de los biomateriales y
algunas de sus aplicaciones y la Tabla 2-12 muestra un resumen mas especifico de
algunas propiedades mecéanicas de biomateriales.

Tabla 2-11. Biomateriales, propiedades y aplicaciones[5].

BIOMATERIAL PROPIEDADES APLICACIONES
Alta densidad, resistencia
Aceros inoxidables, | mecénica al desgaste, | Implantes y fijaciones
aleaciones de Titanio | impacto, tension y | ortopédicas con tornillos,
(Ti), de cobalto (Co), | compresion, baja | placas, alambres, varillas,
Nitinol biocompatibilidad, clavos, implantes dentales
Metales y resistencia a la corrosion
Aleaciones Cobre (Cu) Se corroe en el Gtero D|sp OSItIVOSf
anticonceptivos
Amalgamas y Biocompatibles con saliva Implantgs dentales y
aleaciones dentales reparaciones
Espirales vasculares | Biocompatibles con | Reparacion de venas vy
elasticas (stents) sangre arterias
Suturas,  sustitucion  de
Goma sintética, | Baja densidad y | arterias y venas,
polietileno, resistencia mecanica, | restauracion  maxilofacial:
Plasticos polipropileno, acrilicos, | facilidad de fabricacién, | nariz, oreja, mandibula,
(Polimeros) | teflén formacién de biopeliculas | dientes; tenddén artificial.
Cirugia plastica estética
Dac.r,o . Nylon Hilos de suturas
(poliéster)
Oxidos metalicos, | Buena biocompatibilidad,
alimina (Al203), | resistencia a la corrosion,
zirconia (ZrO,), O&xido | inertes, alta resistencia a | Prétesis de caderas,
Ceramicos | de titanio (TiO,), fibra | la compresion, alta | dientes ceramicos,
de carbono, apatita | densidad y dureza, | cementos
artificial. dificultad de mecanizado
Recubrimientos y fabricacion
Metal cubierto con | Buena compatibilidad, | Implantes ortopédicos
cerdmica: Ti con | inertes, alta resistencia a | reforzados con fibras de
Compuestos | hidroxiapatita  porosa. | la corrosion y a la tension. | carbono, vélvula artificial
Material cubierto con | Falta de consistencia en | cardiaca, restauracion de
carbén o diamante la fabricacion del material | articulaciones
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Tabla 2-12. Propiedades mecénicas de los biomateriales[5].

. Resistencia a Médulo .
Material D(er;g:g%d compresion elastico Iﬁgzcgf}%
9 (MPa) (GPa)

Hueso natural 1.8-2.1 130-180 3-20 3-6
Ti y aleaciones 4.4-4.5 590-1117 55-117 55-115
Aleaciones de Co-Cr-Mo 8.3-9.2 450-1896 200-253 100
Acero inoxidable 7.9-81 170-310 189-205 50-200
Magnesio 3.1 65-100 41-45 15-40
Polietileno de alta densidad
(HDPE) 0.94-0.96 25 1-2 -
Polietileno de peso
molecular ultra alto 0.41-0.49 28 1 20
(UHMWPE)
Politetrafluoroetileno (PTFE) 2.1-2.3 11.7 0.4 -
Polimetilmetacrilato (PMMA) 1.16 144 4.5 15
Circonio 6.1 2000 220 9 (MN-m-3/2)
Alimina 3.98 4000-5000 380-420 3-5
Biovidrio 2.7 1000 75 -
Hidroxiapatita 3.1 600 73-117 0.7
Ceramica vidrio A W - 1080 118 1.9-2

2.7 Principales materiales metalicos usados como biomateriales

Los metales puros como el Co, Cu y Ni, son considerados téxicos en el cuerpo
humano[14]. Por otro lado, metales puros como el Pt, Ti y Zr tienen altos niveles de
biocompatibilidad. Metales como el Fe, Al, Au y Ag tienen biocompatibilidad moderada.
Algunos aceros inoxidables y aleaciones Co-Cr tienen también compatibilidad moderada.
En la practica la mayoria de metales usados para aplicaciones de soporte de cargas en el
cuerpo humano son los aceros inoxidables, las aleaciones base cobalto, y las aleaciones
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de titanio. Estos metales tienen una biocompatibilidad aceptable y resistencia en términos
de soporte de cargas; sin embargo, ninguno posee todas las caracteristicas necesarias
para una aplicacion especifica. En la Tabla 2-13 se muestran las propiedades de los
principales biomateriales metalicos.

Tabla 2-13. Propiedades de metales seleccionados usados en aplicaciones ortopédicas[43].

Desianacion Médulo Limite | Resistencia | Limite de
Material AgSTM Estado elastico | elastico altima fatiga
(GPa) (MPa) (MPa) (MPa)
Aceros F55, F56, Recocido 190 331 586 241-276
Inoxidables S -
F138. F130 gg ?‘;igaba‘ado 190 792 930 310-448
' : . 190 1213 1351 820
Forjado en frio
dAIee?c?boa[;teos F75 Ir:eucr:)(:::i?j% 210 448-517 | 655-889 207-310
Hip 253 841 1277 725-950
Frog | Foradoen 210 895" | 1390-1586 | 600-896
caliente 1200
Recocido
F90 44% de trabajo 210 448-648 1896 95;'81:20
en frio
e e | | B e |
Forjado en frio, 232 1500 1795 689-793
envejecido
Alea'C|on'es F67 Forjado en frio 110 485 760 300
de Titanio
ForJaQO, 896
F136 recocido 116 1034 965 620
Forjado, tratado 116 1103 620-689
térmicamente

A continuacion se describen los materiales metalicos mas empleados en el reemplazo del
hueso.

Aceros inoxidables austeniticos. Los aceros inoxidables austeniticos 316L (18 Cr, 14
Ni, 2.5 Mo-F138) son los mas usados en aplicaciones ortopédicas. Este metal es popular
debido a su relativo bajo costo, y que puede ser facilmente deformado con técnicas de
deformacién existentes. El tamafio de grano ASTM adecuado debe ser menor o igual a 5.
A menudo este metal se usa en un estado de trabajo en frio del 30% para mejorar el limite
elastico, la resistencia a la rotura final y la resistencia a la fatiga cuando se compara con
el material en estado de recocido. El principal inconveniente es que este metal no es
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adecuado para largos periodos de tiempo debido a su limitada resistencia a la corrosion
en el cuerpo humano. Como resultado, las aplicaciones mas efectivas son en tornillos
para huesos, placas, clavos intramedulares para huesos y otros dispositivos de fijacion
temporal. En la Figura 2-15 se muestra un ejemplo de una fractura en la cual se utilizaron
una placa para huesos y numerosos tornillos con propdsitos de estabilizacion. Estos
componentes pueden retirarse una vez el paciente se ha rehabilitado.

|
.

g

Peroné

Tornillos

-y A AT
o 3 AR

[ = =

Placa para huesos

-y Y - ~ — —
t - ‘-

— R

—\() w Clavos intramedulares

Figura 2-15. Reduccion de una fractura de peroné mediante una placa de compresion y tornillos aplicados al
hueso. (©Science Photo Library/Photo Researchers, Inc.)

Aleaciones a base de Cobalto. Existen cuatro tipos de aleaciones a base de cobalto
usadas en implantes ortopédicos: aleacion fundida de Co-28 Cr-6 Mo (ASTM F 75),
aleacion forjada Co-20 Cr-15 W-10 Ni (ASTM F 90), aleacion fundida Co-28 Cr-6 Mo,
tratado térmicamente (ASTM F 799), y aleacién forjada Co-35 Ni-20 Cr-10 Mo (ASTM F
562). Como en el caso de los aceros inoxidables, el alto porcentaje de Cr en estas
aleaciones promueven la resistencia a la corrosiéon a través de la formacion de una capa
pasivada. Se debe sefalar que la resistencia a la corrosiébn a largo plazo de estas
aleaciones es mucho mayor que la del acero inoxidable, lo cual las hace notablemente
mas biocompatibles.

La aleaciéon F75 es una aleacién fundida que produce un tamafio de grano grueso y
también tiende a crear una microestructura nucleada (estructura fuera de equilibrio). Estas
dos caracteristicas son indeseables en las aplicaciones ortopédicas porque dan por
resultado un componente débil. La aleacién F799 tiene una compaosicion similar a la de la
aleacién F75, pero se forja para darle su forma final en una serie de pasos. Las primeras
etapas de forja son realizadas en caliente para permitir un flujo significativo, y las etapas
finales son realizadas en frio para promover el endurecimiento. Esto mejora las
caracteristicas de resistencia de la aleacién, en comparacién con la F75.
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La aleacién F90 contiene un nivel significativo de Ni y W para mejorar sus caracteristicas
de fabricacion y maquinabilidad. En el estado recocido, sus propiedades corresponden a
las de la aleacién F75, pero con 44% de trabajo en frio, su limite elastico, resistencia
méaxima, y resistencia a la fatiga casi duplican a las de la F75. Sin embargo, hay que tener
cuidado para lograr que las propiedades sean uniformes en todo el componente porque
de lo contrario este fallara de forma inesperada. Finalmente, las aleaciones F562 tienen
una combinacion mucho mas efectiva de resistencia, ductilidad, y resistencia a la
corrosion. Esta aleacion es trabajada en frio y endurecida por envejecimiento hasta un
limite elastico superior a los 1795 MPa, manteniendo a su vez una ductilidad de casi 8%.
Debido a esta combinacién de resistencia a la corrosién de largo plazo y dureza, estas
aleaciones se usan a menudo en dispositivos de fijacion permanente y en componentes
de articulaciones de reemplazo (Figura 2-16).

Componente

m / femoral

/7

Componente \\
tibial

Figura 2-16. Prétesis de cobalto y cromo para reemplazar una rodilla. Observe que el componente femoral
descansa sobre el componente tibial [44].

Titanio y aleaciones basadas en titanio. Desde su aparicion en 1946, El Ti
comercialmente puro (Ti c.p) y sus aleaciones han sido reconocidos como los materiales
seleccionados para el reemplazo de las estructuras Gseas debido a sus excelentes
propiedades mecanicas, resistencia a la corrosion y propiedades bioldgicas tales como
biocompatibilidad y osteoconductividad [45-49].

El titanio tiene dos modificaciones alotropicas: o, la cual tiene una estructura hexagonal,
densamente empaquetada, y B, que presenta una estructura cubica centrada en el
cuerpo. Los diferentes elementos que forman soluciones sélidas con el titanio se clasifican
de acuerdo a su efecto sobre la solubilidad de las fases o o B. Los elementos que
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estabilizan la fase o son conocidos como estabilizadores de la fase a (Al, Ga, O, N, C),
asimismo, los elementos que estabilizan la fase  son llamados estabilizadores de la fase
B (V, Mo, Nb, Fe, Cr, Ni, etc.). Algunos de estos elementos como el Sn y Zr son neutrales,
ellos no cumplen la funcién de estabilizar, sino que entran a formar parte de la solucién
solida con el Titanio.

El aluminio es el Unico estabilizador o de importancia comercial, siendo un constituyente
de la aleacion de titanio comercialmente puro. El contenido de aluminio esta restringido
normalmente a un 7% o al 9% en el aluminio comercialmente puro para evitar la
precipitacion de la fase TizAl, la cual conduce a una fragilizacion severa.

Recientes descubrimientos en las aleaciones de titanio explotan las excelentes
propiedades a altas temperaturas del los intermetalicos TizAl (o) y TiAl (y). EI molibdeno,
el vanadio, el niobio y el tantalio (isomorfos con el titanio), los cuales son elementos
estabilizadores p, son generalmente los aditivos preferidos para las aleaciones
comerciales de Titanio. El hierro y el cromo también son adicionados, pero en pequefas
cantidades, aunque estos son estabilizadores  formadores de eutectoides. La Tabla 2-14
muestra la composicién de las aleaciones de Titanio. Se observa que las aleaciones de
titanio pueden mostrar una amplia variedad de microestructuras dependiendo de la
guimica de la aleacion, el procesamiento y el tratamiento térmico aplicado. Esto se debe a
gue el titanio y sus aleaciones muestran un amplio rango de transformaciones de fase.
Algunas de estas transformaciones estan relacionadas con las transformaciones
alotrépicas a y B, mientras que otras son reacciones de precipitaciones que involucran la
formacion de fases de transicion y equilibrio metaestables que ocurren durante la
descomposicién de las fases metaestables a. y .

Tabla 2-14. Composicion tipica de aleaciones de Titanio (%At)[50].

Aleacion | Al | Nb | v | Mo | Ta | Zr l Sn l Si ‘ Mnl Cr ‘ Fe ‘ Otros
Aleaciones a

IMI260 - - - - - - - R R R N 0.2 Pd

IMI1317 5.0 - - - - - 2.5 - - - - _

Aleaciones cercanas a a

Ti-811 8.0 - 1.0 1.0 - - - - - - - -

Ti-6242 6.0 - - 2.0 - 40| 20 - - - - -

IMI679 2.25 - - 1.0 - [50]11.0 - - - - -
TIMETAL 685 6.0 - - 0.5 - |50 - 025 | - - - -
TIMETAL 834 6.0 0.7 - 0.5 - 35| 40 | 035 - - - 1006C

Aleaciones a+f

IMI318 6.0 - 4.0 ST -1 -1 - T T - - 5
Ti-662 6.0 - 6.0 -1 -T20] - [ -1 - TJo7| -
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Aleacion Al Nb \Y, Mo | Ta | Zr | Sn Si Mn | Cr Fe | Otros
IMI550 4.0 - - 4.0 - - 2.0 0.5 - - - -
IMI680 2.25 - - 4.0 - - 11.0| 0.2 - - - -
Ti-6246 6.0 - - 6.0 - 40| 2.0 - - - - -

Aleaciones  metaestable

Timet LCB 15 - - 6.8 - - - - - - 4.5 R
Ti- 10-2-3 3.0 - 100 | - - - - - N T 20

Betalll - - - 115 - | 60| 45 - - - - -

TIMETAL 21S 3.0 2.6 - 150 | - - - 0.2 - - - -

Aleaciones

Aleacion C - - 35.0 - - - - - - 15.0 - -
- - - 400 - | - - - - - - -
- - - 30.0 | - - - - - - - -

Aleaciones Ti3Al (a2)

Cercanasao, | 24.0 10.0 - - - - - - - - - _

25.0 8.0 - 20 | 20| - - - - - - B
o2+0 25.0 | 10.0 3.0 1.0 - - - - - - - B
250 | 17.0 - 1.0 - - - - - - - B

TiAINb (ortorémbico)

22.0| 270 - - - - - - - - - p
22.0| 240 - - - - - - - - - p
Aleaciones TiAl (y)
48.0 - 1.0 - - - - - - - - p
48.0 | 2.0 - - - - - - - 2.0 - -
48.0 | 4.0 2.0 - - - - - - - - p
48.0 | 4.0 - 1.0 - - - - - - - p
48.0 | 2.0 - - - - - - 20| - - -

Titanio en Balance

Los simbolos y las definiciones de algunas fases se muestran en la Tabla 2-15 [51]. La
Gltima transformacién usualmente ocurre en los casos de compuestos de alta aleacion,
resultando microestructuras muy complejas en dichas aleaciones. Las transformaciones
de fase y las microestructuras resultantes en las aleaciones estan basadas en
intermetalicos ordenados TizAl (), Ti,AINb (O), y TiAl (y), aunque son muy similares a las
aleaciones de Ti convencional en muchos aspectos, aun son mucho mas complejas.
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Tabla 2-15. Fases observadas en aleaciones de titanio[50].

Simbolo de la fase Descripcion
Forma alotropica del titanio a baja temperatura con una estructura
¢ HCP; existe por debajo de la temperatura de transicion f3
Forma alotropica a alta temperatura con estructura BCC; existe a baja
B temperatura como una fase meta-estable o estable en aleaciones
altamente enriquecidas.
o TizAl; existe por encima de un amplio rango de contenido de Al; tiene
una estructura hexagonal ordenada DOqs.
Fase BCC con la estructura del CsCl; Ti,AINb, version ordenada de la
B2/B, estructura BCC alotrépica de alta temperatura; puede existir a bajas
temperaturas como una fase metaestable.
o Ti>AINb con una estructura ortorrémbica; puede darse sobre un amplio
rango de contenido de Al y Nb.
TiAl con estructura L10; se extiende sobre un amplio rango de
Y contenidos de Al.
“ Fase fuera del equilibrio debido a la transformacion martensitica;
estructura HCP.
o Martensita con estructura ortorrombica.
© Forma alotrépica del titanio a alta presién con estructura hexagonal,
ocurre como una transicién de fase.
Precipitados Pueden presentarse muchos precipitados intermetdlicos, dependiendo
intermetélicos de la aleacién (TiZr)sSis; Ti,Cu son precipitados prominentes.
B1/p’ Fases BCC de composicién diferente a la matriz; ocurre como un
resultado de la separacion de fases en las aleaciones p estabilizadas.

Aleaciones de Titanio usadas en aplicaciones biomédicas. Dos generaciones de
aleaciones de Ti han sido desarrolladas para aplicaciones biomédicas [52]. La primera
generacion de aleaciones o y (a+p) tienen un alto médulo de Young (110 GPa aprox.) y
fueron desarrolladas entre 1950 y 1990. La segunda generacion son las aleaciones Beta,
las cuales tienen un mddulo mas bajo que la anterior (55-90 GPa), las cuales estan en
continuo desarrollo desde 1990. La Tabla 2-16 muestra las propiedades del Ti y sus

aleaciones en estado monolitico.
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Tabla 2-16. Mddulo de Young y resistencia a la tension de aleaciones de Ti usadas en aplicaciones

biomédicas[53].

Médulo de Resistencia a Resistencia
Aleacion de Ti/microestructura elasticidad la fluencia dltimaala
(GPa) (MPa) tension (MPa)
Primera Generacion
Titanio Comercialmente Puro (o, grado 1-4) 100-105 240-692 785
Ti-6Al-4V ELI (a+B) grado estandar 112 850-900 895-930
Ti-6Al-7Nb (a+B), forjado 110 880-950 900-1050
Ti-5Al-2.5Fe (a+pB) 110 895 1020
Segunda Generacién
Ti-13Nb-13Zr (B) forjada 79-84 836-908 973-1037
Ti-12Mo-6Zr-2Fe (TMZF, B) 74-85 1000-1060 1060-1100
Ti-35Nb-7Zr-5Ta (TMZF, B) 55 530 596
Ti-29Nb-13Ta-4.6Zr (B) envejecida 65 864 911

Aleacion Ti-6 Al-4 V. La aleacion Ti6Al4V intersticial extra-baja (ELI) (ASTM F136) vy el
titanio comercialmente puro (Ti c.p., ASTM F67) son los biomateriales metalicos mas
ampliamente utilizados en la actualidad. Las aplicaciones principales son protesis
articulares (cadera, rodilla, hombro, etc.) e implantes dentales. El hecho de que la
aleacion Ti6AlI4V y el Ti c.p. cumplan de manera eficiente con las condiciones basicas
para la utilizacion de un biomaterial en el reemplazo de hueso (ver seccién 2.4) es la
razon para su amplia aceptacion a nivel clinico. Cabe resaltar, que la aleacion Ti6AI4V es
una del tipo alfa+beta (a+p) y su microestructura depende del tratamiento térmico y de la
conformacion mecéanica previa. Actualmente es la aleacién de titanio de mayor uso, tal
gue mas del 50% del titanio producido en el mundo se dedica a su fabricacién [54].

Aproximadamente el 80% de la produccion se dedica a la industria aeroespacial, un 3%
para aplicaciones biomédicas y el resto en los sectores automotriz, quimico y marino.
Cuando esta aleacion es calentada por encima de 1000°C en el campo de la fase 3 BCC
(Figura 2-17), fase termodinAmicamente estable, y luego enfriada lentamente a
temperatura ambiente, se produce una estructura “Widmanstatten” de dos fases. La fase
a HCP, rica en aluminio y pobre en vanadio, precipita como placas 6 agujas con una
orientacion cristalogréafica especifica dentro de los granos de la matriz 3. De otro lado, si el
enfriamiento desde la fase B es mas rapido, (ej. en aceite), se produce una
microestructura tipo acicular debida a la transformacién martensitica o bainitica.
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Figura 2-17. Ti-6Al-4V, B tratado térmicamente a 1020°C/20min/FC. La microscopia Optica muestra una
estructura Widmanstatten a con fase a presente dentro de las fronteras de grano B[50].

Fabricacion de implantes a partir de aleaciones de Titanio. Las aleaciones de titanio
(incluyendo alfa, beta y alfa-beta comercialmente puras) tienen caracteristicas mecéanicas
y de moldeo que son atractivas para diferentes aplicaciones. Lo cierto es que estas
aleaciones tienen una notable resistencia a la corrosién, aun en algunos ambientes
agresivos como el del cuerpo humano. La resistencia de estas aleaciones a la corrosién
es superior, tanto a la del acero inoxidable como a la de las aleaciones cobalto-cromo. Su
resistencia a la corrosién proviene de su capacidad para formar una capa protectora de
oxido TiO, a menos de 535°C.

Desde el punto de vista ortopédico, la excelente biocompatibilidad del titanio, su alta
resistencia a la corrosion y su bajo médulo de elasticidad son sumamente deseables. El
titanio comercialmente puro (CP-F67) es un metal de solidez relativamente baja y se usa
en las aplicaciones ortopédicas que no requieren alta resistencia, como tornillos y grapas
para cirugia espinal. Las aleaciones alfa que contienen Al (estabilizador alfa), Sn y/o Zr no
pueden endurecerse apreciablemente por tratamiento calérico y, por lo tanto, no ofrecen
ventajas significativas sobre las aleaciones CP en las aplicaciones ortopédicas. Las
aleaciones alfa-beta contienen tanto estabilizadores alfa (A1) como beta (V o0 Mo). En
consecuencia, una mezcla de las fases alfa y beta coexiste a temperatura ambiente. El
tratamiento por solucién puede aumentar la resistencia de esas aleaciones entre 30 y
50%, en comparaciéon con el estado recocido. Algunos ejemplos de aleaciones alfa-beta
utilizadas en aplicaciones ortopédicas son Ti-6 Al-4 V (F1472), Ti-6 Al-7 Nb y Ti-5 Al-2.5
Fe. La aleacién F1472 es la mas comudn en aplicaciones ortopédicas, como el reemplazo
de articulaciones completas. Las otras dos aleaciones se usan en vastagos femorales de
cadera, placas, tornillos, varillas y clavos.

Las aleaciones beta (que contienen principalmente estabilizadores beta) son excelentes
para la forja porque no se endurecen por deformacién. Sin embargo, pueden ser tratadas
por solucion y envejecidas hasta alcanzar niveles de resistencia mas elevados que los
obtenidos para las aleaciones alfa-beta. De hecho, entre todas las aleaciones de titanio,
utilizadas para fabricar implantes ortopédicos, las aleaciones beta son las que tienen el

8| Capitulo II: Biomateriales



Obtencidn y caracterizacion de Ti c.p poroso para aplicaciones biomédicas

mddulo de elasticidad mas bajo (una ventaja médica). Sin embargo, una desventaja
desde el punto de vista de las aplicaciones ortopédicas es su baja resistencia al desgaste,
su alta sensibilidad a las grietas (reduciéndose asi su vida util en términos de fatiga), y su
baja resistencia a la fluencia (aleaciones B no envejecidas). Debido a esto, estas
aleaciones no se utilizan en superficies de articulaciones, como las de cadera y rodilla, a
menos que reciban un tratamiento superficial mediante procesos de implantacion
i6nica[50].

Aleaciones Niquel-Titanio (Ni-Ti). EI NiTi (nitinol) es una aleacién intermetdlica es una
aleacion con memoria de forma (SMA) utilizada en aplicaciones biomédicas. Estas
aleaciones tienen la capacidad de recobrar una forma previamente definida cuando se les
somete al procedimiento de tratamiento térmico apropiado. Al volver a su forma original,
estos materiales también pueden aplicar fuerzas. El nitinol es una de las aleaciones SMA
gue se usan comunmente en un rango de composiciones de determinado porcentaje de
Ni-49 en peso de Ti a un porcentaje de Ti a un porcentaje de Ni-51 en peso de Ti. El
nitinol tiene una memoria de forma bajo tension de 8.5 por ciento aproximadamente, no es
magnético, tiene excelente resistencia a la corrosion y mayor ductilidad que otras SMA.
Sus aplicaciones incluyen dispositivos de accionamiento en los que el material (1) tiene la
capacidad de recuperar libremente su forma original, (2) esta totalmente contraido, por lo
cual cuando recupera su forma ejerce una fuerza considerable sobre la estructura que la
mantenia contraida, o (3) esta parcialmente contraida por el material deformable
circundante, en cuyo caso la SMA realiza un trabajo. Algunos ejemplos practicos de
dispositivos de accionamientos son: los stents vasculares, alambres para frenos de
ortodoncia. Ademas la fase martensitica, tiene excelente capacidad de absorcion de
energia y gran resistencia a la fatiga, debido a su estructura maclada. Asi la fase
martensitica se usa como amortiguador de vibraciones y en instrumentos quirdrgicos
flexibles para cirugia de corazén con térax abierto. En la Tabla 2-17 se muestran algunas
propiedades del nitinol.

Tabla 2-17. Algunas propiedades del nitinol[54].

Propiedades Valor de la propiedad
Temperatura de fusion °C (°F) 1300 (2370)
Densidad, g/cm® (Ib/pulg®) 6.45 (0.233)
Resistividad, uf)-cm
Austenita ~100
Martensita ~70
Conductividad térmica, % -°C (Btu/ft-h-°F)
Austenita 18(10)
Martensita 8.5(4.9)
. . L Similar al acero inoxidable serie 300 o a aleaciones
Resistencia a la corrosion o
de titanio
Moédulo de Young, GPa (10°Psi)
Austenita ~83 (~12)
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Propiedades Valor de la propiedad
Martensita ~28—41(~4—-6)
Limite elastico, MPa (ksi)
Austenita 195-690 (28-100)
Martensita 70-140 (10-20)
Carga de ruptura por tension, MPa (ksi) 895(130)
Temperaturas de transformacion, °C(°F) -200 a 110 (-325 a 230)
Histéresis, A°C(A°F) ~30(~55)
Calor latente de transformacion, :—; :
cal 167(40)
atom(? - atom)
Memoria de forma bajo esfuerzo 8.5% maximo

2.8 Materiales metalicos porosos

La estabilidad del implante no es solo funcién de la resistencia sino que también depende
de la fijacion establecida con los tejidos circundantes [55]. En el pasado, dicha estabilidad
se logré principalmente usando tornillos y adhesivos dentales. Sin embargo, mas
recientemente, ha podido mejorarse la fijacion del hueso mediante el crecimiento de tejido
0seo dentro y a través de una matriz porosa de metal, uniendo de esta forma el implante
al hueso huésped. Otra propiedad importante de los materiales porosos es su bajo
modulo elastico. Dependiendo de la porosidad, puede lograrse hacer coincidir el médulo
elastico del implante con el mdédulo elastico del hueso, y de forma méas estrecha que con
un implante metalico sélido, esto reduce los problemas asociados con el apantallamiento
de tensiones. Finalmente, el transporte de fluido fisioldgico a través de la matriz porosa es
posible, lo cual permitira el crecimiento del hueso, solo si existe una interconectividad de
poros establecida [56, 57].

En los dltimos afios, una variedad de procesos de fabricacion han sido desarrollados,
resultando en sustratos de implantes porosos que podrian estar asociados con problemas
clinicos no resueltos. Las ventajas de estos materiales han llevado a los investigadores a
conducir estudios sistematicos con el fin de aclarar los aspectos fundamentales de las
interacciones entre los materiales porosos y los tejidos duros.

Sin embargo, a pesar del gran progreso que ha sido logrado en materiales ortopédicos, la
fijacion de los implantes al hueso huésped aun contintia siendo un problema. La diferencia
de los modulos de Young de los biomateriales con el hueso circundante ha sido
identificada como la razén principal de la pérdida de implantes, seguido por el
apantallamiento de tensiones del hueso [55-57]. Sin embargo, los materiales implantados
deben ser lo suficientemente fuertes y duraderos para soportar las cargas fisiolégicas a
través de los afos. Por lo tanto, debe encontrarse un balance adecuado entre resistencia
y rigidez para lograr una mayor semejanza con el comportamiento del hueso.

Una consideracién para lograr esto en aplicaciones médicas ha sido el desarrollo de
materiales que exhiban una porosidad superficial importante o una porosidad total en
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volumen. La fabricaciébn de materiales porosos ha sido activamente investigada desde
1943, cuando B. Sosnik intentd introducir poros en el aluminio afiadiendo mercurio a la
fundicion [58]. En aplicaciones biomédicas el concepto del uso de materiales porosos ya
habia sido investigado, siendo el trabajo de Weber y White (1972) uno de los primeros en
los que se menciona el uso de metales porosos para la oseointegracion [59]. Numerosas
investigaciones acerca de materiales porosos fueron iniciadas posteriormente a inicios de
los afios 70 involucrando cerdmicos porosos [60, 61], poliméricos [62-66], y materiales
metalicos [67-70], las cuales fueron probadas en animales, mostrando ser candidatos
potenciales para implantes porosos que podrian permitir el crecimiento del hueso. Aunque
los ceramicos exhiben excelente resistencia a la corrosion, la opinién general es que las
estructuras ceramicas porosas, tal y como estan disponibles hoy en dia, no pueden ser
empleadas como implantes portadores de carga, debido a su fragilidad intrinseca. Por
otro lado, los sistemas porosos poliméricos no pueden soportar las fuerzas mecanicas
presentes en la cirugia para el reemplazo de uniones. Esto llevé a los investigadores a
enfocarse en metales porosos, basados en materiales metalicos ortopédicos, como
resultado de su mayor resistencia a la fatiga y a la fractura caracteristica, las cuales se
requieren para aplicaciones de carga y contacto.

Como se mencion0 anteriormente, uno de los problemas de mayor preocupacion en los
implantes metalicos en la cirugia ortopédica es la diferencia del modulo de Young entre el
hueso (10-30 GPa) y los materiales metalicos solidos (entre 110 para el Ti y 230 GPa
para las aleaciones Co-Cr). Debido a esta diferencia mecanica, el hueso es cargado de
forma insuficiente y llega a sufrir apantallamiento de tensiones, lo cual eventualmente
conlleva a la reabsorcién 6sea. Se ha sugerido que cuando la pérdida de hueso es
excesiva, esto puede comprometer el desempefio clinico de la prétesis a largo plazo [71].
Esto podria ser causante de la migracion del implante, el aflojamiento aséptico, fracturas
alrededor de la protesis, y puede ocasionar problemas técnicos durante la cirugia de
revision [71]. La relacién entre la flexibilidad del implante y la pérdida extensiva de hueso
ha sido establecida mediante estudios de casos clinicos y experimentos en animales que
confirman que los cambios en la morfologia del hueso son resultado del apantallamiento
de tensiones y un proceso de remodelacién adaptativa subsecuente [72-76].

El titanio y sus aleaciones (Ti6Al4V) tienen un médulo elastico 50% menor que las
aleaciones Co-Cr usadas en implantes, por lo cual su uso ayuda a reducir la extensién del
apantallamiento de tensiones. Aunque la fabricacién de implantes a partir de materiales
con un menor médulo elastico puede reducir el apantallamiento de tensiones, la diferencia
de rigidez de estos con la rigidez del hueso es sustancial [77]. Una sugerencia para
solventar este problema podria ser el uso de materiales porosos en implantes.

La literatura clinica de hace 30 afios registra una variedad de enfoques para este fin y
muchos investigadores han llevado a cabo estudios con el fin de aclarar los aspectos
fundamentales de las interacciones entre los metales porosos y el tejido 6seo. Los
materiales porosos en la artroplastia implantaria estan incrementando ampliamente el
interés de los investigadores como una forma de reducir la diferencia de rigidez y lograr
una fijacioén estable a largo plazo por medio del crecimiento completo del hueso. Existen
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una serie de revisiones sobre los diferentes recubrimientos porosos y matrices
completamente porosas que han sido desarrolladas [65, 78-87].

2.8.1 Retos para los materiales porosos

Una mayor preocupacion en el uso de implantes porosos en aplicaciones de cargas
elevadas es el efecto que pueden tener los poros de la matriz en la resistencia a fatiga del
implante. Estudios han mostrado que tanto las aleaciones Co- Cr como las aleaciones Ti-
6AI-4V experimentan reducciones drasticas en su resistencia a la fatiga cuando se
fabrican recubrimientos porosos sobre estructuras de nucleo sélido [88-91]. Ha sido
demostrado que la resistencia a la fatiga de las aleaciones Ti- 6Al- 4V con recubrimientos
porosos es aproximadamente una tercera parte de la resistencia de una pieza de la
misma aleacién con una forma equivalente, probablemente esto sea mucho menor en
matrices completamente porosas [92]. Un estudio realizado por Yue et al., revelo
iniciacion de grietas en el sustrato cercano a la region del cuello de sinterizacién de una
particula al nucleo sélido, usando microscopia electrénica de barrido, y se concluyé que la
intensificacién de esfuerzos debido a estas regiones de interfase son sitios débiles con
respecto a la resistencia a la fatiga. La interfase entre el recubrimiento y el implante tiene
geometrias irregulares que pueden actuar como concentradores de esfuerzos. Algunas
veces se considera que estos pueden tener un efecto de tipo entalla. Este efecto entalla
es una condicion localizada que afecta la resistencia del implante en la region del
recubrimiento poroso[88]. Para lograr un implante funcionalmente fuerte, el disefio de
implantes porosos debe tener en cuenta estas pérdidas en la resistencia del material.

La préactica actual en el disefio de implantes porosos de aleaciones de titanio es evitar los
recubrimientos porosos sobre superficies que estardn sometidas a esfuerzos de tensiéon
significativos in vivo [93]. Cook et al., mostré6 que puede lograrse un 15% de mejoras en
las propiedades de resistencia a la fatiga de la aleacion Ti- 6Al- 4V a través de
tratamientos térmicos posteriores a la sinterizacion que pueden producir microestructuras
gue son mas resistentes a la iniciacion y propagacion de grietas [94]. Asimismo, mediante
la modelacion de implantes con recubrimientos porosos usando un enfoque de elementos
finitos en el rango elastico lineal, con deformacion plana, Wolfarth et al., predijeron un
aumento de casi dos veces en la resistencia a la fatiga cuando optimizaron la geometria
convencional de los poros [92]. Las propiedades mecanicas de los materiales porosos
pueden ser alteradas y optimizadas controlando la porosidad, el tamafio de los poros y su
forma, asi como la distribucién de los poros.

Por otro lado, es cominmente aceptado que, a largo plazo, el reemplazo total de una
articulacion esta asociado con respuestas adversas del tejido locales y remotas que son
mediadas por productos de degradacion de los materiales protésicos [95]. Un interés
particular se ha centrado en los productos de la degradacién de los materiales metalicos
para el reemplazo total de una articulacion debido a la reconocida toxicidad de algunos
elementos contenidos en las aleaciones usadas para implantes. La corrosién puede limitar
seriamente la vida a fatiga y la resistencia Ultima del material, ocasionando a la falla
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mecanica del implante. Hay una baja pero finita prevalencia de la corrosion relacionada
con la fractura en implantes [96]. El incremento de las areas superficiales, tal como en el
caso de los implantes porosos, ha mostrado ser una causa de aumento de las
velocidades de corrosion cuando se ensaya el material in-vitro comparado con los
ensayos realizados a implantes convencionales sin recubrimiento poroso [97, 98]. Esto ha
causado gran preocupacion acerca de la seguridad a largo plazo de los implantes
porosos. El aumento en el desprendimiento de iones metalicos podria incrementar la
probabilidad de sensibilizacion y respuestas alérgicas asociadas en individuos llevando
asi a la posible formacion de tumores [99]. Esta preocupacién esta dirigida solo a los
materiales con porosidad superficial implantados dentro del cuerpo.

Becker et al., estudiaron el comportamiento de la corrosion y las propiedades mecéanicas
de tres grados de aleaciones médicas; acero inoxidable 316L, y las aleaciones Co-29Cr-
6Mo y Ti-6Al-4V, fabricadas usando una ruta de compactacion en frio y sinterizacion para
muestras con dos grados de porosidad (30% y 10%)[100]. La aleacién Ti-6Al-4V mostr6 la
mejor combinacion y fue por lo tanto el material recomendado para fabricar implantes
porosos. Seah et al., investigaron la influencia de la morfologia de los poros sobre la
corrosion [101], estudiando la resistencia a la corrosion de piezas porosas de titanio que
fueron fabricadas con métodos de metalurgia de polvos y tenian varias porosidades y
diferentes tamafios de poros. Nuevamente, la aleacién de acero 316L mostré una pobre
resistencia a la corrosion comparada con el titanio. Su principal hallazgo fue que la
resistencia a la corrosién disminuia cuando la porosidad era mas baja, lo cual se atribuye
a la morfologia pequefia y aislada de los poros que atrapaba las especies idnicas y
restringia el acceso del oxigeno, lo cual cambia los limites de oxigeno disponible para la
formacion de capas pasivadoras importantes en la resistencia a la corrosion. En los
compactos altamente porosos con porosidad abierta e interconectada, el flujo libre de las
especies resulté en un material con una mayor resistencia a la corrosion.

También se encontré que los esfuerzos estaticos afectan la resistencia a la corrosion de
los materiales porosos. Bundy et al., investigaron la susceptibilidad de liberacién de iones
metalicos bajo esfuerzo (SEIR: stress-enhanced ion release) de diferentes tipos de
superficies: pulida, granallada, y una superficie con recubrimiento poroso [102]. Los
materiales con recubrimiento poroso mostraron una mayor susceptibilidad al SEIR, lo cual
fue inducido por las cargas elasticas ex —vivo de los materiales. El esfuerzo afecté un
namero de parametros de corrosion, pero la disminucibn de los potenciales de
cortocircuito y el incremento de las corrientes de corrosion fueron las situaciones clinicas
de mayor relevancia. Puede asumirse entonces, que efectos similares seran encontrados
para materiales completamente porosos, donde el area superficial total disponible es
mucho mayor. Asumiendo que ocurren efectos similares in vivo bajo la aplicacion de la
carga, puede decirse que los ensayos sobre aleaciones no cargadas in vitro podrian
subestimar ampliamente el potencial in vivo de las velocidades de liberacién de iones.

A partir de lo anterior, podria decirse que aparentemente existen numerosos factores
conocidos y posibles factores desconocidos que deben ser considerados en la fabricacion
de materiales porosos, y asimismo deben conocerse los métodos disponibles para el logro
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de estas continuas mejoras, con el fin de dirigirlos adecuadamente a estas necesidades.
Esta revision muestra diferentes métodos de fabricacién de las espumas metalicas y
provee indicaciones de cémo podrian controlarse dichos pardmetros.

2.8.2 Tipos de materiales porosos.

Los metales porosos, o espumas metalicas, pueden clasificarse como de celda abierta o
de celda cerrada. En las espumas de celda cerrada, cada celda estd completamente
encerrada por una delgada pared o membrana metélica, en cambio en las espumas de
porosidad abierta, las celdas individuales estan interconectadas, permitiendo que los
tejidos puedan infiltrarse y anclarse a la espuma.

Usualmente, los metales de celda cerrada son el resultado de un proceso de espumado
aleatorio, en el cual el tamafio, la forma y ubicacion de los poros dentro de la matriz, varia
dependiendo de los parametros del proceso de fabricacion. El resultado es usualmente un
material poroso con una porosidad limitada y, muy a menudo significativas variaciones en
el tamafio y la forma de los poros, aunque una adecuada seleccion de los parametros del
proceso pueden mejorar la homogeneidad [103].

Existen tres tipos distintos de implantes porosos: (1) con recubrimiento poroso parcial o
total y sustrato solido; (2) materiales completamente porosos; (3) segmentos de metales
porosos unidos a una seccién metélica sélida. Existen diversas aplicaciones potenciales
gue pueden utilizar tanto implantes con recubrimiento poroso e implantes completamente
porosos, estas incluyen: dispositivos para la fijacion espinal, placas de fracturas,
alambres, pasadores y tornillos, implantes con ligamentos artificiales adjuntos, implantes
craneo-faciales, implantes maxilofaciales, material para rellenar defectos tumorales.

Los implantes con ndcleo soélido y estructuras de recubrimiento poroso son mas
apropiados cuando el metal poroso por si solo no provee suficiente resistencia mecanica
para soportar las cargas fisioldégicas, como es el caso de los implantes dentales, y los
implantes para las juntas de artroplastia.

2.8.3 Técnicas de produccién de espumas metalicas.

A pesar de que existe una amplia variedad de métodos para producir espumas
poliméricas y ceramicas[104], la fabricacibn de espumas metdlicas resulta ser mas
complicada debido a las elevadas temperaturas de fusidén/sinterizacion y alta reactividad
guimica [105, 106] de los metales. A pesar de esto, existe un amplio rango de procesos
gue pueden ser aplicados a diferentes aleaciones metalicas. Algunos de estos métodos
guardan mucha similitud a las técnicas empleadas para fabricar espumas a partir de
liguidos acuosos o polimeros en estado liquido, mientras que otros han sido
especialmente disefiados para tomar ventaja de las propiedades caracteristicas de los
metales tales como su capacidad de sinterizacion o el hecho de que pueden ser
depositados eléctricamente [107].
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Los métodos de fabricacién de metales porosos puede dividirse en cuatro “familias” de
procesos [107], clasificadas de acuerdo al estado del metal durante el proceso (Figura
2-18):

Metal liquido,
Estado solido en polvos o en forma de fibras,

Vapor de metal o compuestos metalicos gaseosos.
Solucion de iones metalicos

Metales celulares

} } } }
Vapor de metal Metal liquido Metal en polvo

oo op

Deposicién de *Formacion directa | | *Sinterizacibn  de | Deposicion
vapor de espuma metélica | | esferas huecas electroquimica
con gas *Encapsulado  de
*Formacion directa | | gas
de espuma con | Slurry foaming
agentes *Prensado
espumantes alrededor de
*Gasars rellenos
*Fusion de polvos | | *Sinterizacion de
compactados polvos o fibras
*Fundicion *Extrusion de
*Formado por | | mezclas
rociado polimero/metal
*Sinterizaciéon
reactiva

Figura 2-18. Vision general de varias “familias” de métodos de produccion de materiales metalicos
celulares[107].

Los diferentes procesos varian de acuerdo a la complejidad de la preparaciéon y también
del tipo de material poroso que estos producen. Por lo tanto, algunos procesos tales como
fundicién o técnicas de deposicion de vapor [108] tienden a permitir un mayor control
sobre el tamafio de los poros, la distribucién y la interconectividad. Este método puede
producir matrices de celda abierta. Otros procesos involucran descomposicion de agentes
espumantes en una matriz metalica fundida [107] o en polvo produciendo menores niveles
de porosidad y una distribucién e interconectividad de poros menos predecible, dando
como resultado matrices de celda cerrada.

La Figura 2-19 muestra un resumen de los métodos para producir metales porosos,
categorizandolos en estructuras de celda cerrada [69, 107, 109] o abierta [48, 69, 108,
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110-118] con distribuciones de poros aleatoria u ordenada. Algunas de las técnicas tienen
potencial para producir mas de una categoria de materiales porosos y por lo tanto se han

colocado con un encabezado distinto.

Metales celulares

[

Celda cerrada

|

Distribucién de
poros aleatoria

Distribucién gradual

No homogénea

Homogénea

Funcionalmente
gradual

*Descomposicion
de agentes
espumantes [107]
sInyeccion de gas
dentro del metal

fundido [109]

*Rociado
plasma [69]

con

Sinterizacion de

polvos metalicos
[110]
Sinterizacion de
fibras metalicas
[111]
*Técnica de

espaciadores [48]
*Replicacion [48]

Sintesis por
combustion [112]
*Rociado con
plasma [69]

*Malla de alambre
con una orientacion
organizada [113]
*Deposicion de
vapor [108]
*Arreglo de fibras
ferromagnéticas
[114]

*Prototipado rapido

*Prototipado rapido
[115]
Sinterizacién  por
descarga eléctrica
[116-118]

[115]

Figura 2-19. Resumen de varios métodos de fabricacion de metales porosos y su categorizacion de acuerdo a

la distribucién de poros resultante [32]

La Figura 2-20 muestra los procesos empleados para fabricar metales celulares y los
rangos de porosidad/densidad que pueden ser logrados [119, 120]. Aunque los rangos de
porosidad y densidad son comunes, existen nuevos enfoques que han expandido las
capacidades de los procesos existentes. Para las aplicaciones de produccién de
estructuras de tejidos duros, es ampliamente conocido que se requiere una porosidad
interconectada en el rango de 100-400 um [121].
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Figura 2-20. Rango de tamafio de poros y densidad relativa conseguida mediante los diferentes métodos de
produccion de espumas metélicas tomado de Ashby et al. [120]y modificado por[53].

La mayoria de los procesos mostrados en la Figura 2-20 producen metales de celda
cerrada, y muchos de ellos han sido eliminados de las aplicaciones biomédicas, pues a
pesar de que la mayoria de aplicaciones industriales de ingenieria que requieren el uso de
metales porosos han llegado a depender fuertemente de los metales de celda cerrada con
estructuras optimizadas y con el menor namero de impurezas posible, con el fin de
proporcionar las propiedades mecanicas adecuadas, cuando se requiere la fabricacion de
metales porosos funcionales, se prefiere el uso de metales porosos de celdas
abiertas[122].

El papel de la funcionalidad en el uso de implantes se debe a que este permite el
crecimiento del hueso al interior del implante, para lo cual se requieren materiales con
celdas abiertas. Esta propiedad, en combinacién con la baja rigidez de los metales
porosos de celdas abiertas es la razén para mantener la atencion en esta categoria de
materiales porosos.

A continuacién se describen las técnicas de fabricacion de espumas de Ti de celda abierta
y posteriormente se detallaran las técnicas conducentes a obtener metales de celda
cerrada.

Capitulo II: Biomateriales

7

(=Y
o



Biomateriales

2.8.4 Técnicas de fabricacién de espumas de titanio de celda abierta.

Las aleaciones de titanio tienen un punto de fusiébn muy elevado (~1600°C) y una
reactividad quimica muy alta tanto con el oxigeno como con otros elementos. Por lo tanto,
se requiere el uso de una atmdsfera controlada para la mayor parte de los procesos
(fusion y procesamiento de polvos). Muchos de los métodos de infiltracion en liquidos
para producir espumas metdalicas no son apropiados para el Titanio. Los principales
métodos empleados con éxito en la produccion de espumas de titanio son:

a. Metalurgia de polvos

b. Espaciadores (space-holder),

c. Replicacion

d. Generacién de burbujas (por expansion controlada de Ar, formacién de espuma en
Ti liquido y gel casting)

e. Freeze casting

-

Prototipado rapido (RP: rapid prototyping)
g. Conversion de un precursor ceramico poroso a espuma metdlica de Ti.

Estas técnicas, junto con otras de interés, se describen a continuacion:

Metalurgia de polvos. La metalurgia de polvos es la técnica de fabricacion mas simple
para hacer espumas metalicas esta basada en la densificacion parcial durante la
sinterizacion de polvos metalicos. Es una tecnologia madura de formacion de metales
usada en la fabricacion tanto de implantes metalicos con recubrimiento poroso como de
implantes metélicos completamente porosos. Se ubica entre las técnicas de produccion
de espumas de titanio con porosidad abierta y una distribucion de poros no homogénea.
Mediante esta tecnologia se producen materiales por mezclado, compactacién, aglutinado
y sinterizaciébn de polvos metalicos. La operacion de sinterizacion, es en esencia, un
proceso de tratamiento térmico que causa la coalescencia de las particulas de polvo, con
el menor cambio posible en la forma de la particula. En la Figura 2-21 se muestra una
imagen de microscopia de una muestra de polvos sinterizada. A menudo se afiade un
aglutinante a la mezcla de polvos con el propdsito de mantener unidas las particulas de
polvo. Esto asegura una gran area de transporte de masa entre las particulas en el
proceso de difusién en estado sélido.

La fraccién de volumen de la porosidad estd asociada con el grado de interconectividad
entre las particulas y el tamafio de estas. Esto puede controlarse mediante diferentes
variables del proceso como densidad de compactacion de los polvos, temperatura y
tiempo de sinterizacion, y adicidon de elementos aleantes. La limitacion del enfoque de
sinterizacion de polvos es que el tamafio y la forma de los poros estan determinados por
el tamafio y forma de los polvos. Para particulas de polvo de forma esférica la porosidad
estd limitada al 50% y la forma de los poros es altamente no esférica [123].
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Figura 2-21. Seccidn transversal de una espuma metalica del celdas abiertas que fue fabricada mediante
sinterizado parcial de polvos de Ti c.p, mostrando las agudas uniones entre poros (porosidad del 24%)[124].

Una ventaja de la metalurgia de polvos es que puede usarse casi cualquier material para
producir las piezas. Hasta ahora se han usado distintos tipos de polvos basados en
aleaciones de Co —Cr [125, 126], Ti comercialmente puro (Ti ¢.p)[110, 127], y aleaciones
basadas en Ti, principalmente Ti-6Al-4V [128] y NiTi [129], para crear implantes con
porosidad superficial e implantes completamente porosos, usando particulas en el rango
de 50um hasta 1um. Oh et al., sinterizaron polvos esféricos de Ti no aleados con y sin
aplicacion de presion logrando porosidades en un rango de 5-37%[110]. El médulo de
Young y la resistencia a la fluencia a compresion disminuyeron linealmente con el
incremento de la porosidad, y a 30% de porosidad, la rigidez del titanio poroso estuvo
mucho mas cerca del valor para el hueso cortical humano (20GPa). Thieme et al,
produjeron espumas de Ti con una porosidad gradiente mediante la sinterizacion de un
apilamiento de tres capas de polvos con diferentes tamafios de particulas y que contenian
siliconas [115]. La silicona se adheria para producir una fase liquida transitoria durante la
sinterizacion, resultando esto en un incremento sustancial de la geometria del cuello de la
particula, aunque al mismo tiempo se redujo la porosidad. La fraccion de volumen y el
tamafno de los poros estuvieron entre 22% y 48 um para las capas de polvos mas finos
hasta 45% y 200 um para las capas de polvos mas grueso. El médulo de Young de las
capas uniformes no gradientes estuvo entre 5 a 80 GPa, determinado por mediciones de
la velocidad del ultrasonido.

Las operaciones de sinterizacién involucradas en la produccién de implantes de titanio y
sus aleaciones requieren de ambientes no oxidantes para lograr una buena unioén, lo cual
representa la necesidad de hormos de sinterizacion de alto vacio (10° mbar) y
temperaturas de sinterizacion alrededor de 1250°C. La contaminacion de particulas (por
oxidacion o algin otro contaminante superficial) debera obstaculizar la unién entre las
mismas. El tamafio, la fraccion de volumen, la morfologia y distribucion de los poros a
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través del espesor de la muestra y el tamafio de los cuellos de las particulas internas
tienen un mayor impacto sobre las propiedades mecanicas del material resultante[32]. Los
polvos metélicos sinterizados a menudo son muy fragiles, tienen una tenacidad muy baja
y son propensos a la propagacion de grietas a bajos niveles de esfuerzo o ante bajas
energias de impacto. Bajo condiciones de fatiga, las grietas se inician con mayor
probabilidad en los cuellos de sinterizacion de las particulas de polvo individuales. El
objetivo con las capas sinterizadas es proveer enlaces fuertes entre cada una de las
esferas de polvo y entre el recubrimiento y el implante sin degradar significativamente la
resistencia mecanica y la resistencia a la corrosion del componente.

Los recubrimientos de fibras metdlicas sinterizadas pueden ser otra alternativa para la
fijacibn de implantes sin cemento en aplicaciones de cargas de contacto. El proceso
usado para crear estos recubrimientos es similar al descrito para las estructuras de polvos
sinterizados. Los puntos de contacto entre las fibras se convierten en enlaces
metallrgicos durante el proceso de sinterizacion, por lo tanto, el agregado adquiere una
resistencia mecanica considerable. Los poros estan completamente interconectados de tal
forma que el crecimiento del hueso puede penetrar completamente el compuesto. Aunque
en la literatura se mencionan estructuras de fibras de acero inoxidable y titanio [97, 130-
133], solamente el Ti es usado clinicamente [111]. Una de las mayores desventajas de los
recubrimientos porosos de fibras metalicas sinterizados en comparacion con los
recubrimientos hechos mediante metalurgia de polvos es que las fibras deben ser
compactadas antes de la sinterizacion. Esto significa que es dificil recubrir formas
complejas que no permiten que las fuerzas de compactacion sean aplicadas directamente
sobre las fibras para unirlas a la superficie del sustrato. El problema de asegurar una
buena unién entre el recubrimiento y el sustrato esta en que las fibras metalicas pueden
volver a ensortijarse durante la compactacién, lo cual podria ocasionar la formacién de un
contacto inadecuado entre el recubrimiento y el sustrato llevando a regiones con una
unién pobre después de la sinterizaciébn. Aunque algunos estudios afirman que las
muestras de fibras metalicas sinterizadas son mas estables mecanicamente que las
estructuras de polvos metalicos[130], puede argumentarse que esto se debe al modo de
falla que diferencia a estas estructuras de otras. Esto significa que las fibras no fallan
mecanicamente por la propagacion de una grieta, sino por el desgarro, lo cual representa
una ruptura progresiva de los enlaces entre las fibras o las fibras individuales. Sin
embargo, con procedimientos de sinterizacion adecuados puede lograrse la integridad de
ambos recubrimientos, tanto los fabricados a partir de polvos como los hechos a partir de
fibras sinterizadas. Desafortunadamente, la porosidad de los recubrimientos de fibras
metalicas esta limitada al 30-50% en volumen, lo cual limita directamente la resistencia
interfacial maxima que puede desarrollarse por el crecimiento del hueso.

Técnica de espaciadores (Space-Holder technique). EI método de espaciadores es
una de las rutas comerciales mas comun para la produccién de espumas de titanio de
celda abierta y con mayor porosidad [53]. La Figura 2-22 nuestra los pasos de
procesamiento mas importantes. El proceso comienza por el mezclado de los polvos con
un material espaciador apropiado y sigue con la compactacién (por ejemplo: uniaxial o
isostatica) de la mezcla para formar una muestra en verde. La muestra resultante es
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sometida a un tratamiento térmico a baja temperatura para eliminar el espaciador (~200°C
para el carbonato de amonio), seguido por la sinterizacion del Titanio a ~1200°C, con el
fin de promover el crecimiento de los cuellos de sinterizacion. Esto conlleva a la
densificacion de la estructura y por lo tanto una mejor integridad estructural.

Polvo espaciador polimérico

¥ 9,

Mezclar conun B espaciador
solvente adecuado Compactacion

Sinterizar el polvo
metélico

Polvo metdlico

Compacto poroso

Figura 2-22. Secuencia de las etapas del proceso de metalurgia de polvos usando el método de espaciadores
[32] modificado.

En el proceso de preparacion, el tamafio de particula del polvo metélico debera ser mas
pequefio (25-85 um) que el tamafo del polvo espaciador (355-500 um). Ademas, la
presién de compactacion para la mezcla de polvo metélico y espaciador deberd ser lo
suficientemente alta para dar a la estructura suficiente resistencia mecanica para retener
esta geometria a través del proceso de espumado.

Este método provee una espuma estructural con una estructura de poros cerrada a
homogénea y altos niveles de porosidad (60-80%)[48]. Mediante la seleccién del tamafio,
la forma y la cantidad de espaciador usado, pueden ajustarse las propiedades mecanicas
de la espuma metdlica. Tamafios mas pequefios de particulas espaciadoras pueden
obtenerse mediante tamizado. Un ejemplo de la porosidad que puede lograrse mediante
este proceso se muestra en la Figura 2-23.
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Figura 2-23. Micrografia SEM de espumas de titanio poroso fabricadas usando el método de
espaciadores[134].

Una dificultad general de este método es la remocion de las grandes cantidades de
espaciadores de la mezcla compactada. Bram et al.[48], usaron carbamida (urea) en
polvo, la fue removida a temperaturas inferiores a los 200°C, con una minima
contaminacion de los polvos de titanio. Posteriormente las piezas fueron sinterizadas a
1400°C por 1lh resultando en espumas con porosidades en el rango de 60-70% vy
didmetros de poros en el rango de 0,1-0,24 mm, dependiendo del tamafio de particula de
la carbamida. Las propiedades mecanicas a compresion y flexion para estas espumas, y
el esfuerzo umbral estuvo alrededor de los 10 a 100 MPa para porosidades entre 77% y
60%, respectivamente. Wen, et al., usaron carbonato de amonio como espaciador, el cual
se descompuso a 200°C y una temperatura de sinterizacion de 1200°C para 2h. La
espuma resultante mostr6é una porosidad de 50-70%, un tamafio de poros entre 250-500 y
500-1500 um, una resistencia a la compresion de 35 MPa, y su mddulo de Young fue 5,3
GPa. Estos valores fueron muy cercanos a los del hueso trabecular, 2-10 MPa y 1-10
GPa, respectivamente [135].

Es asi como el tamafio y la forma de los poros es controlada por el material empleado
como espaciador. El enfoque hasta ahora, ha sido el uso de particulas temporales como:
Magnesio[136], polimeros [137-139], canfeno[48], carbonato de amonio hidrégeno [140] y
hielo [141], las cuales se eliminan por evaporacion o descomposicion durante la rampa de
temperatura conducente a la temperatura de sinterizacion final. Estos procesos dejan
cierta microporosidad presente en las muestras, como resultado de la sinterizacién
incompleta. Recientemente, se ha empleado acero como espaciador permanente en Ti y
Ti-6Al-4V. La remocién de las particulas de Fe del compuesto densificado se realiza por
medios electroquimicos, cuyo resultado es una matriz con una alta densificacién, con la
desventaja de que puede ser un proceso lento [142, 143].

Otros materiales que han sido empleados como espaciador son polvos solubles de Al y
NaCl [144-146]. Surace et al, usaron NaCl en polvo para fabricar espumas metalicas de
aluminio mediante la técnica de espaciadores [146]. En este trabajo se evalud la
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morfologia y las propiedades mecénicas de la espuma con el fin de optimizar los
parametros de procesamiento del método de metalurgia de polvos (sinterizacion y
disolucién). Mas tarde, Ye et al [145], usaron el método de prensado en caliente para
producir espumas metdlicas de Titanio, usando presiones entre 30 y 50 MPa, y fracciones
en volumen de sal entre 30 y 70%. El proceso produjo la deformacién de los cristales de
sal, produciendo hojuelas de sal las cuales replicaron una estructura porosa anisotrépica
en el material (Figura 2-24).

Figura 2-24. Micrografia SEM de la seccion transversal longitudinal de las espumas de titanio creadas con
polvo de Titanio con un tamafio de particula de 355-500um con 60% en volumen de porosidad. El prensado
en caliente se llevé a cabo en la direccion vertical[145].

El uso del NaCl como espaciador posee numerosas ventajas tales como bajo costo,
ataque corrosivo leve [147], menor toxicidad [148] y rapida velocidad de disolucién en
agua. Aunque, es un hecho que el NaCl se disuelve en agua y que la capacidad de
disoluciéon “no varia” practicamente con la temperatura del agua (Figura 2-25), la
velocidad de disolucién del soluto (sal) si lo hace. Entre los parametros que pueden influir
en la velocidad de disolucién y por tanto, en la viabilidad del proceso de eliminacién del
espaciador se encuentran: la agitacion, el tamafio de particula del soluto (a menor tamafio
de particula mayor velocidad de disolucién, debido a que se tiene una mayor superficie de
contacto entre el soluto y el disolvente) y la temperatura del disolvente.
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Figura 2-25. Efecto de la temperatura en la solubilidad en agua de algunos compuestos inorganicos. Esta
gréfica muestra la cantidad de sustancia anhidra que es soluble en 100 g de agua a la temperatura en grados

Celsius indicada[149].

Replicacion. Un enfoque que relaciona las técnicas anteriores usa un procedimiento en
tres pasos, como se describe en la Figura 2-26, para la produccion de materiales
altamente porosos.

Molde —n""‘.
0000 » » et
o000 0 0 0 poroso
Material—>@® @ @ @
del patrén ..“‘.“

Remocién del patrén

Preparacion del patrén Infiltracion

Figura 2-26. Representacion esquematica del proceso de replicacion en tres pasos. Un patron del disefio final
del metal poroso ha sido formado a partir de un material diferente, reproduciendo este con un material
deseado mediante un paso intermedio de infiltracion. Finalmente el patron es removido y los poros del

material tienen la forma del patr6on[32].

Li et al., utilizaron este método para producir titanio poroso y estructuras de aleaciones de
titanio porosas [150]. Espumas de poliuretano fueron sumergidas en una pasta de titanio
formada por polvo de Ti-6Al-4V (70% en peso), H,O (20% en peso) y una solucion de
amoniaco. La solucién de amoniaco fue afiadida para mejorar las propiedades reologicas
de la pasta. La muestra se sec6 posteriormente y el proceso fue repetido hasta que todas
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las espumas de poliuretano estuvieran unidas con el polvo de Ti-6Al-4V. Después de la
remocion térmica del armazon de poliuretano y el aglutinante y el sinterizado de los
polvos, se obtuvo una espuma de titanio reticulada de celdas abiertas con agujeros
(Figura 2-27).

Figura 2-27. Micrografia SEM de una espuma reticulada de Ti-6Al-4V producida por sinterizacién de polvos
depositados sobre un esqueleto temporal de poliuretano[151].

Tres tipos de poros se presentan en estas espumas, los cuales estan en orden de
incremento de tamafio: porosidad primaria sobre la superficie de los agujeros formados,
una porosidad secundaria en el nucleo de los agujeros formados previamente ocupados
por la espuma de poliuretano, y por ultimo una porosidad abierta formada entre los

agujeros.

Se encontré que la aleacion de Ti porosa hecha mediante este método posee una
porosidad de 88% una resistencia a la compresion de 10 MPa. Asimismo, las propiedades
reologicas de la pasta de Ti jugaron un papel importante en el proceso de impregnacion,
lo cual estd sujeto al tamafio de particula y la forma del polvo precursor, el tipo y
contenido de aglutinante, la relacién solido/liquido, pH, comportamiento de sedimentacién
de la pasta y la cantidad de burbujas de aire presentes en la mezcla. Se descubrié que un
proceso de secado rapido es importante para mantener una réplica positiva de la forma.
Se encontr6 que una segunda deposicion de pasta de polvo sobre una espuma
previamente sinterizada seguida por un segundo sinterizado resulté en un incremento de
la densidad y una mejora en la resistencia a la compresion (80% y 36 MPa,
respectivamente), como resultado de la correccién de defectos en el titanio creados
durante el primer ciclo[151].

Generacion de burbujas. Esta técnica cubre un amplio rango de procesos, incluyendo:
expansion de Ar en polvos compactados[152], agentes espumantes en Ti fundido[153], y
gel de burbujas repartido en una lechada de polvo de Ti [137, 154]. Podria decirse que, la
técnica mas comin es la expansion controlada de Ar, conocida como proceso Kearns
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[152] (revisada recientemente por Dunand[45]). El proceso, aplicado en principio a la
aleacion Ti-6Al-4V, involucra dos temperaturas de operacion elevadas: captura del gas Ar
a alta presion en una muestra de polvo compactado; y la expansion del gas Ar atrapado a
bajas presiones y mayores temperaturas. El proceso ha sido empleado para hacer
espumas a partir de Ti c.p y Ni-Ti [155, 156].

Spoerke et al.[157] han investigado la viabilidad de la fabricacion de una espuma de Ti
para aplicaciones de reemplazo del hueso. Durante la produccion de la espuma, se
encapsulé Ar gaseoso en un contenedor de acero que contenia Ti en polvo a alta presiéon
(3.3 atm) y alta temperatura (890°C). La mezcla fue compactada usando prensado
isostatico en caliente a una presion de 100 MPa, manteniendo la misma temperatura por
un periodo de 125 min. La consolidacion de la espuma se logré mediante el calentamiento
de una pequefia muestra en un tubo de cuarzo a 960°C por 24 h. el tamafio de los poros
en esta espuma estuvo por encima de las 200 um, y la porosidad alcanzada fue de 22%
(Figura 2-28). A pesar de que la interconectividad en la espuma no se observa, la
evidencia de la coalescencia de los poros sugiere cierto grado de interconectividad entre
poros. Estudios in vitro es un bioreactor rotativo realizado en muestras recubiertas con
organoapatita mostraron evidencia de colonizacion de células preosteoblasticas en la
superficie de los poros. A pesar de estos eventos, el proceso Kearn no permite obtener la
elevada porosidad e interconectividad requerida por las aplicaciones relacionadas con el
reemplazo de tejidos duros. Actualmente, la técnica se ha limitado a la produccién de
espumas con una porosidad menor al 50% y con interconectividad limitada.

Figura 2-28. Espumas de Titanio obtenidas mediante métodos de generacion de burbujas: (a) Microscopia
Optica de una espuma de Ti con 22% de porosidad obtenida mediante expansién de Argon (las flechas indican
la ocurrencia de coalescencia de poros); (b) imagen SEM-SE de una espuma de Ti obtenida mediante el uso
de dos precursores para formar espumas de poliuretano conteniendo polvos de Ti, (c) imagen SEM-SE de
espuma de Ti producida a alta temperatura, usando un agente espumante dentro de una mezcla de titanio en
polvo sélido[53].

Por otro lado, la técnica de formacién de burbujas en un liquido fundido ha sido
implementada, mas que todo, en la produccion de espumas de Al. Sin embargo, para el
caso del Ti, la implementacion de este proceso ha sido dificil, debido a la alta reactividad y
elevada temperatura de este. Higuchi et al [153], han realizado algunos intentos para
producir Ti poroso a partir del estado liquido, solidificando direccionalmente una mezcla
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de Ti-H sometida a alta presion, similar a otros procesos gaseosos [158]. Sin embargo,
debido a la alta solubilidad del hidrégeno en el Ti y otras dificultades no fue posible
obtener una microestructura uniforme.

Por su parte el Gel Casting, es un proceso en el cual las particulas estan suspendidas en
una pasta o lechada junto con un agente de fraguado (comdnmente un monémero) el cual
es colocado de una forma deseada, después de haber introducido un formador de
espuma, ya sea de forma mecéanica o reactiva. El resultado es una espuma altamente
porosa[53]. Este proceso ha sido usado para producir espumas de Ti de celda abierta con
un 90% de porosidad, mediante la combinacion de polvos de Ti con dos partes de reactivo
formador de espumas y un precursor de solucion usado para hacer espumas de
poliuretano [137, 154]. Ambas partes de la solucion fueron mezcladas con los polvos de
Ti, fundidas, permitiendo la formacion de la espuma al interior del molde. La espuma fue
calentada a 400°C para quemar la resina, y posteriormente sometida a temperaturas
elevadas para lograr la sinterizacion de los polvos de Ti, transformando la estructura de
celda cerrada, en una espuma con una elevada cantidad de poros de celda abierta.
Aunque la microestructura de la espuma, con tamafos de poros entre 100 y 500 um, es
adecuada para aplicaciones biomédicas, la presencia de una alta concentracion de
cenizas y oxigeno en el producto final son un motivo de preocupacion en relaciéon con el
comportamiento mecéanico del material [53].

Freeze Casting. Es un método simple que permite producir poros con una elevada
relacion de aspecto en materiales sinterizables. No obstante este proceso se aplicé
inicialmente a la produccion de ceramicos [159-162], ha sido aplicado recientemente a la
produccion de Ti poroso [141]. En esta técnica el polvo metalico es suspendido en un
liguido sin disolverse formando una pasta o lechada, la cual posteriormente es congelada,
las particulas se segregan y son empujadas por las dendritas formadas en la
solidificacién, creando regiones de alta concentracion de particulas. La pasta congelada
es liofilizada o sublimada para remover el liquido restante, obteniéndose una réplica
negativa de las dendritas, que posteriormente es sinterizada[53]. Chino y Dunand [141]
fabricaron estructuras porosas de Ti, usando polvos de titanio finos (<45um) y gruesos
(125um), logrando porosidades entre 57 y 65%. En este proceso se preparé una pasta
acuosa de Ti, mezclando agua desionizada con polvo de Titanio, la cual fue solidificada
direccionalmente a un ritmo suficientemente lento para que las dendritas de hielo puro se
formen y expulsen los polvos hacia regiones interdendriticas. Las dendritas de hielo son
removidas posteriormente mediante un secado a bajas temperaturas, dejando poros que
replican (al negativo) la forma de las dendritas. Finalmente, los polvos interdendriticos son
sinterizados, lo cual permite obtener paredes de titanio continuas separadas por los poros.
Como resultado se obtuvo una red de poros altamente anisotrépica con poros alargados y
alineados de 100um de diametro y algunos milimetros de longitud.

Mas tarde, este mismo grupo [163] empleo polvos de Ti mas finos (<10 y <20 pum) para
producir espumas de Ti de celda abierta (con porosidades de 41 y 45%, respectivamente).
Estas espumas presentaron una estructura altamente anisotrépica apta para aplicaciones
biomédicas debido a que visualmente son similares al hueso trabecular. Usando
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tomografia de radiacion sincrotronica, fue posible medir el ancho de los canales de la
espuma, obteniendo un valor de 50um. Asimismo, se realizO la caracterizacién de la
mecéanica de transporte de fluidos y la composicion quimica de la espuma hacen elucidar
aun mas su idoneidad.

Yook et al.[164], usaron una lechada basada en campeno/TiH,, en lugar de agua, para
producir una estructura congelada de Ti poroso. Un precursor de hidruro de Ti fue
empleado para minimizar la contaminacién causada por el oxigeno, lo cual es una
preocupacion cuando se emplean polvos finos de Ti. Mediante la congelacién lenta
(manteniendo a 33°C durante 24 h), se obtiene una espuma con morfologia de poros
isotropica de 100um de diametro y porosidad entre 45 y 63% para cargas de pasta entre
15 y 25%, respectivamente. Los autores establecen que controlando las condiciones de
solidificacion y la carga de lechada, es posible incrementar el tamafio de los poros.
Basados en el trabajo de Yook, et al.[164], Jung, et al. [165], obtuvieron porosidad
gradiente. Esta fue lograda congelando tres pastas con diferentes cargas de TiH, una
después de la otra. Posteriormente, la estructura del compuesto fue deshidratada y
sinterizada al vacio a 1300°C, durante 3h. La porosidad lograda fue del orden de 35, 53 y
75%, para cargas de TiH, de 40, 25 y 10% en volumen respectivamente.

Las dificultades de este proceso para producir espumas de Ti en comparacién con su
aplicaciéon a materiales ceramicos esta en la mayor densidad y tamafio de los polvos de Ti
(lo cual promueve la decantacion de estos), su elevada reactividad la cual es mas mayor
en agua y que al mismo tiempo imposibilita el uso de polvos de tamafio mas fino.

Prototipado rapido. Recientemente se ha utilizado un nuevo proceso de manufactura en
forma de impresién tridimensional (3DP: three-dimensional printing) para crear implantes
porosos con tamafio, forma y distribucién de la porosidad controlada [166, 167]. EI 3DP es
una tecnologia de prototipado rapido (RP), usada para crear piezas complejas en tres
dimensiones directamente de un modelo de computador de la pieza, sin necesidad de
herramientas. El prototipado rapido permite controlar el tamafio, forma e interconectividad
de los poros; por lo tanto, es el principal candidato para lograr el mayor avance en el
disefio de ortoprotesis con propiedades mecanicas similares a la del hueso humano [168].

El proceso de crear partes usando 3D es un proceso de impresion por capas, donde la
informacién de cada capa es obtenida mediante la aplicacion de un algoritmo de
rebanadas a un modelo de computador de la pieza. Las piezas son creadas dentro de una
cavidad que contiene una capa de polvo soportada por un pistdn movil. Cada nueva capa
se fabrica llevando el pistbn a una nueva posicion por debajo de la anterior, la cual
coincidir4 con el espesor de la capa que se quiere producir, luego se llena el espacio
resultante con una delgada distribucién de polvo. De manera similar a la tecnologia de
impresion ink-jet, un material aglutinante une selectivamente las particulas de polvo en los
sitios donde estas deben soldarse. El proceso de deposicién de capas se repite hasta
completar la pieza. Posteriormente, se aplica un tratamiento térmico, consolidandose el
material unido. Luego el polvo que no se adhiere es removido, dejando atras la pieza
fabricada.
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Las dos técnicas mas comunes de RP usadas para producir titanio poroso son la
sinterizacion/fusion selectiva por laser (SLS o SLM: Selective laser sintering/melting) [169-
171] y la fusién selectiva por haz de electrones (SEBM: Selective Electron Beam Melting)
[172]. La diferencia clave entre estos procesos es la fuente de calor empleada para unir
las particulas de Ti, es decir, sea por laser o por haz de electrones.

Hollander et al., [169], lograron producir Ti-6Al-4V poroso con poros en forma de cilindro
regular, en el rango de 500 a 1000 um usando SLM. Estudios in vitro mostraron
proliferacion y diferenciacion de osteoblastos en comparacién con la aleacién
convencional. Mullen et al [171], emplearon el enfoque de celda unitaria para disefiar una
estructura porosa 3D basada en un arreglo octaédrico usando SLM. Se logré obtener
espumas con una resistencia de 15 a 350 MPa, para porosidades entre 15% y 75%.
Posteriormente, se utilizd una construccion aleatoria para aproximarse a la estructura 3D
estocastica del hueso trabecular. Stamp et al., produjeron espumas de Ti c.p., mediante
un enfoque similar al barrido mediante haz de electrones, dentro del método SLM,
llamado “superposicién de haz”. La estructura resultante mostré propiedades en el rango
de las espumas de titanio hechas mediante el enfoque de celdas unitarias basado en
SLM.

Otro método empleado para la fabricacién de espumas de titanio usando ingenieria Laser
para la fabricacién de formas o LENS: Laser Engineered Net Shaping. Xue et al [173] y
Krishna et al [170], fabricaron titanio poroso con un tamafio de poros entre 100 y 800 umy
una porosidad de 17 al 70%. Ensayos in vitro realizados a estos compactos sugieren que
se requiere un tamafo de poros igual o mayor que 200 um para promover el crecimiento
al interior del implante (Bone ingrowth) [170]. Sin embargo, la microestructura resultante
contiene particulas de Ti parcialmente sinterizadas, conectadas por cuellos estrechos, los
cuales podrian reducir el desempefio de este material ante condiciones de desgaste,
fatiga y fractura.

Por su parte, Heinl et al [172], fabricaron espumas de Ti mediante el proceso SEBM,
logrando porosidades entre 25 y 60% y poros muy grandes (>700um), debido al uso de un
minimo desplazamiento lineal. En un estudio posterior, Heinl et al.[174], ilustraron que
podria lograrse un mayor rango de microestructuras controlando los parametros de
procesamiento. La porosidad de estas espumas varia entre 60 y 87%. No obstante, el
tamafio de los poros se mantuvo en 700 um. Esta técnica estd siendo fuertemente
investigada para la fabricacion de aleaciones de titanio porosas, con una aplicacién
comercial, en la cual se utiliza una unidad de SEBM de Arcam, para obtener copas
acetabulares.

Conversion de precursores ceramicos porosos en espumas metalicas de Ti. La
mayoria de los componentes ceramicos porosos (por ejemplo: filtros, catalizadores, entre
otros) se producen a partir de polvos, por lo cual las técnicas empleadas estan mas
desarrolladas para estos que para los metales porosos. Es ampliamente reconocido que
algunos procesos de fabricacibn de espumas ceramicas han sido adaptados al
procesamiento de metales porosos. Por ejemplo, la técnica de generacion de burbujas en
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una lechada [175] y el Freeze casting [176], fueron aplicados primero a los ceramicos. Sin
embargo, generalmente la aplicacion directa de estas técnicas a los metales no es posible
debido a su alta reactividad. Uno de los métodos para superar este inconveniente consiste
en emplear polvos de TiH,, sin embargo, un aspecto preocupante es la contaminacion por
hidrégeno (asi como de oxigeno) [141]. Una posible alternativa es el uso de polvos
ceramicos (TiO,) a partir de los cuales pudiese producirse Ti metalico. La fabricacion de la
espuma a partir de este ceramico, reduciéndola hasta obtener Ti metélico en la etapa final
ofrece muchas ventajas potenciales:

0] Es posible emplear un gran nimero de técnicas versatiles utilizadas para
producir espumas ceramicas,

(i) Pueden removerse los contaminantes en la etapa de reduccion final

(iii) Se requieren menos pasos de procesamiento en comparacion a la técnica que
emplea TiH..

A pesar del alto potencial de esta técnica, existen pocas publicaciones al respecto, y la
mayoria de las aplicaciones estan enfocadas a la produccion de espumas de aleaciones
ferrosas. A diferencia de los Oxidos de hierro, el TiO, no puede reducirse usando
hidrégeno. Sin embargo, recientemente ha surgido un gran interés en el proceso FFC
Cambridge [177]- una ruta de reduccion electroquimica en estado sélido- que esta siendo
empleado para reducir Ti y otros 6xidos metalicos a aleaciones de Ti [178, 179] [180,
181].

Por su parte, Centeno-Sanchez et al.[182], obtuvieron espumas de Ti a partir de un 6xido
usando esta técnica de reduccion electroquimica. La espuma ceramica empleada como
precursor fue fabricada usando una técnica de espaciadores. La espuma resultante fue
altamente porosa, pero desafortunadamente el tamafio de la particula espaciadora
(dso<50um) era muy pequefia para producir espumas metalicas apropiadas para
aplicaciones biomédicas (Figura 2-29).

Figura 2-29. Imagen de microscopia electronica secundaria de espumas de Ti hechas a partir de espumas de
TiO2: la espuma empleada como precursor fue obtenida mediante la técnica de espaciadores[182].
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Ventajas y limitaciones de los métodos para obtener espumas porosas de celda
abierta. En la Figura 2-30 se muestra el rango de porcentajes de porosidad y tamafios de
poro que generalmente pueden obtenerse mediante estos métodos. Se observa que de
las técnicas ilustradas, el método de espaciadores (Space-holder) ofrece el rango mas
amplio en cuanto al tamafio de poros que se puede obtener y porosidades entre un 35% y
80%, las cuales se consideran ideales desde el punto de vista de las aplicaciones de
reemplazo del hueso. Por otro lado, la Tabla 2-18 resume las ventajas y limitaciones de

estos procesos.
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Figura 2-30. Porosidad y tamafio de poros tipico logrado en la produccién de espumas de Titanio[53].

Tabla 2-18. Comparacion de varios métodos de fabricacién empleados para obtener espumas de titanio[53].

Proceso

Ventajas

Limitaciones

Metalurgia de
polvos

Es una técnica muy simple.

El control de la porosidad depende del
control de las variables del proceso.

Es una tecnologia madura
implementada en la fabricacion de
implantes y recubrimientos porosos.

La porosidad es bastante limitada
(50%) vy la forma de los poros es poco
esférica.

Espaciadores

Amplio rango de tamafo/forma de
poros, limitado exclusivamente por el
tamafio de particula usado

Empaquetamiento aleatorio conlleva a
un amplio rango de espesores de
pared.

Las particulas
contaminacion.

pueden  producir

Replicacién

Alta porosidad por una réplica exacta
de la espuma precursora.

En la sinterizacion, resulta muy dificil
producir espumas con una porosidad
muy fina (<500 um).

Generacion de
burbujas

Ha sido seleccionada de muditiples
técnicas basadas en la formaciéon de

La mayoria de las técnicas resultan en
celdas cerradas.
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Proceso Ventajas Limitaciones
espumas en el estado liquido, | El control de la porosidad y el tamafio
semisolido o no-fundido. de la interconexion es limitado
Se consiguen porosidades de hasta el
90%.
La morfologia de los poros esta
Es una técnica muy simple. determinada por la condicion de
Freeze . e g -
. Se puede lograr una porosidad entre | solidificacion, y depende también del
Casting
49-65%. solvente usado.

Contaminacion debida al solvente.

Elevado costo

No es posible producir porosidad
cerrada.

Limitaciones en la refinacion del
espesor de pared y la porosidad.

Virtualmente  cualquier  porosidad,

Prototipado tamafio de poros y grado de
rapido interconectividad es posible.

Es una técnica muy prometedora.

En un solo paso de procesamiento se
pueden obtener espumas de Ti a partir | La reduccion del Ti en estado soélido

. de su oxido. consume tiempo.
A partir de . e .
Ti0, poroso Es potencialmente menos costosa que | Intensificacion en el uso de energia y
2 . , . .z
cualquier otra técnica. la produccién de CO, durante la

No usa sustancias téxicas durante el | reduccién.
procesamiento.

Otras técnicas para obtener estructuras porosas de celda abierta. Muchas otras
técnicas han sido empleadas para producir espumas de Ti con el objetivo de ser utilizadas
en aplicaciones biomédicas, incluyendo: sinterizacion de particulas grandes de Ti sin
espaciadores; sinterizacion de esferas huecas, investment casting; y una gran cantidad de
métodos para obtener una delgada capa superficial porosa sobre una estructura de Ti
solido.

Es asi como, mediante la sinterizacidon de particulas grandes de Ti se ha logrado obtener
Titanio poroso, sin el uso de espaciadores. Sin embargo, la maxima porosidad que se ha
logrado es del 60%, y la forma de los poros es altamente irregular [45, 115]. Por ello, para
producir poros de mayor tamafo, es necesario utilizar particulas mas grandes, aunque los
pequefios cuellos formados durante la sinterizacion pueden ir en detrimento del
comportamiento a fatiga [45]. Por lo cual, se emplean temperaturas de sinterizacion mas
elevadas para reducir la curvatura del cuello, pero el tamafio de los poros y el porcentaje
de porosidad se reduce.

Otro método empleado, es la sinterizacion de esferas huecas de Ti juntas, sin embargo
los poros dentro de las esferas permanecen cerrados, y solo los poros en las uniones
entre esferas quedan interconectados [183, 184]. Por otro lado, el proceso conocido como
Investment Casting ha sido usado para fabricar bloques de estructuras reticulares de Ti-
6Al- 4V [185, 186]. Sin embargo, las caracteristicas de los canales estan en el rango
milimétrico, y por lo tanto, no son ideales para aplicaciones biomédicas.
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Finalmente, muchas técnicas mas han sido aplicadas para generar superficies porosas
sobre Ti macizo. Sin embargo, estas técnicas rara vez se utilizan. A continuacion se
describen algunos de estos métodos.

2.8.5 Técnicas para obtener estructuras porosas de celda cerrada

Técnicas para obtener una distribucién de poros aleatoria. A pesar de que las
espumas metdlicas de celda cerrada no permiten el crecimiento del hueso al interior del
implante, debido a la gran cantidad de poros aislados, estos aun poseen el potencial de
ser usados en implantes ortopédicos con cargas de contacto. En particular, la menor
rigidez estructural causada por la introduccién de cavidades permite la reduccion de su
rigidez sélida, permitiendo una concordancia con las propiedades mecéanicas del hueso, lo
cual a su vez reduce el apantallamiento de tensiones del hueso huésped. Por lo tanto, el
tamafo, la forma y distribucion de los poros son de importancia solo debido a la
resistencia mecanica y la resistencia a fatiga de los metales porosos, las cuales estan
asociadas con estos parametros, pues se ha estipulado que las distribuciones de poros no
—homogéneas, asi como celdas de pared delgada localizadas pueden reducir la
resistencia de los materiales y por lo tanto causar una falla prematura por fatiga [122]. La
fijacién de los implantes basados en metales porosos de celda cerrada debe lograrse ya
sea por el uso de un cemento 6seo de PMMA o permitiendo el crecimiento del hueso
mediante la fabricacion de un recubrimiento poroso.

Actualmente, existe un numero de métodos usados para fabricar espumas de celdas
cerradas. Hay dos rutas generales para generar la porosidad: fundicién y metalurgia de
polvos. En la primera, estructuras auto espumantes son fabricadas ya sea por inyeccion
de gas a través de la fundiciébn (Cymat ®Hydro ®), o por la adicién de elementos
formadores de gases dentro del liquido metalico (ALPORAS ®)[109]. Estos métodos han
sido usados para fabricar espumas de Al, Zn y Mg, sin embargo, no son adecuados para
la fabricacién de espumas de Ti, debido a la alta temperatura de fusion y la reactividad del
Ti asociada con el oxigeno residual en los hornos. En la metalurgia de polvos las
estructuras son obtenidas ya sea por sinterizacion de esferas huecas o por fusion de
polvos compactados que contienen un gas que involucra un elemento tal como el TiH,
(Alulight ®/Foaminal®)[107]. Este enfoque ha sido conocido por producir una estructura
relativamente homogénea y puede ser usado en la fabricacién de aleaciones y metales
con altos puntos de fusion. La resistencia a la fatiga puede mejorarse incorporando una
estrategia de mezclado adecuada del metal y los agentes espumantes en polvo debido a
una distribucion homogénea de poros resultante. Esto permite minimizar los
concentradores de esfuerzos dentro de la estructura e incrementa de manera significativa
la vida a fatiga del material.

Técnicas para obtener una distribucién gradual de los poros. Una técnica comun
para producir estructuras porosas es el rociado con plasma. Este puede ser usado para
crear una superficie sélida con textura rugosa, recubrimientos superficiales porosos sobre
nacleos soélidos y también estructuras completamente porosas[187]. El primero de estos
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tres tipos de estructuras que puede producirse por el método de rociado con plasma son a
menudo vistas como porosas, aunque en el contexto del crecimiento 6seo probablemente
estas solo mejorar el anclaje superficial del tejido 6seo comparado con las superficies
completamente pulidas. Por el contrario, los recubrimientos superficiales porosos sobre
nacleos soélidos y las estructuras completamente porosas sean estas de estructura abierta
o de estructura cerrada, permiten el crecimiento del hueso en los poros. Una descripcién
esquemaética del proceso de rociado con plasma se muestra en la Figura 2-31.

‘/_,..— _q"'a,
N LY z . -
| Voltaje de + Arco eléctrico
suministro
. DC
N Gas de
B acarreoy
polvo
Recubrimiento
s 2 poroso de
polvo
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Céatodo

Agua de enfriamiento

Sustrato !

Figura 2-31. Representacion esquematica del proceso de rociado con plasma. Cambiando los parametros del
proceso varia la porosidad de la capa de recubrimiento resultante[32].

Durante el rociado con plasma, se genera un arco eléctrico entre dos electrodos enfriados
por agua en una pistola. El arco calienta un gas a temperaturas extremadamente altas
(por encima de los 20,000 °C), ionizandolo parcialmente y formando un chorro de plasma.
Los gases son acelerados por las grandes expansiones de volumen y pasan a través del
anodo en forma de chorro a alta velocidad. El polvo para el recubrimiento es inyectado en
la corriente de gas plasma, usando un gas de acarreo donde son acelerados a alta
velocidad, fundidas e impactadas sobre el sustrato con alta energia cinética. Ajustando los
pardmetros de rociado pueden crearse recubrimientos porosos con grados variables de
porosidad sobre el sustrato (Figura 2-32). El rociado con plasma normalmente se hace en
vacio donde las interacciones entre el chorro de plasma, el polvo, el sustrato y la
atmadsfera circundante se reducen significativamente. Sin embargo, otra variante del
proceso es el rociado con plasma reactivo, donde los materiales precursores en polvo
reaccionan con el gas inerte o reducen las especies gaseosas y son introducidos en el
chorro de plasma. Debido al corto tiempo de reaccidn, el material depositado usualmente
es un compuesto de los materiales precursores que forman la matriz y fases sintetizadas
in situ. Esto es indispensable para el rociado con plasma de titanio, el cual es un material
sensible propenso a la oxidacion y a la absorcién de nitr6geno[187].
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Figura 2-32. Seccién transversal de la interface entre el sustrato y el recubrimiento producidos por rociado
con plasma (105).

Por su parte, Hahn y Palich [69] describieron la técnica de rociado con plasma para
realizar recubrimientos de titanio en la fabricacion de implantes con recubrimiento poroso.
En este estudio se utilizaron polvos de hidruro de titanio alimentados a una llama de
plasma, donde el titanio descompuesto fue depositado sobre un sustrato apropiado (el
hidruro de titanio empez6 a descomponerse a los 600°C aproximadamente y se logré
disolver completamente tanto el titanio como el hidrégeno a 1000°C). EIl reporte de sus
primeros estudios describe el uso de un gas de acarreo que consiste en hidrogeno (5-
15%) y nitrégeno (balanceado) para el rociado con plasma. Escogiendo una distancia
apropiada entre la pistola y el sustrato, se form6 una delgada capa (con espesor
aproximado de 900 um) con una porosidad variable entre cero en la interface del sustrato
hasta cerca del 50% en la superficie del recubrimiento. Mediante este proceso también es
posible la formacion de otros recubrimientos metélicos superficiales tales como la aleacion
Co —Cr, acero inoxidable o Ti -6Al-4V. Sin embargo, los recubrimientos preparados con
este método resultan en porosidades irregulares y la interconectividad entre poros es
bastante baja comparada con otras técnicas.

Cabe resaltar que mediante esta técnica ha sido posible producir recubrimientos de titanio
con porosidad gradiente, los cuales se caracterizan por el cambio gradual de su porosidad
desde la interface substrato-recubrimiento hasta la superficie del recubrimiento [115, 188].
Los recubrimientos porosos consistian de tres capas. La capa mas externa estaba llena
de macro poros con una rugosidad superficial cercana a 100 um. el diametro de esta gran
cantidad de macro poros alcanzo y hasta sobrepasé las 150 um, lo cual es contribuye al
crecimiento del hueso al interior del recubrimiento. La capa media consistia en una
mezcla de micro y macro poros. La capa interna era muy densa y ajustada a la capa de
interface mediante una unién mecanica, fisica y metallrgica. Este cambio gradual en la
porosidad significaba que, a diferencia de los materiales sélidos, el médulo de Young de
este material se adaptaria mejor a las propiedades mecanicas del hueso huésped
disminuyendo asi el apantallamiento de tensiones entre el implante y el hueso. Esto se
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debe principalmente a la reduccion de la rigidez del recubrimiento poroso comparada con
la rigidez del nucleo sélido. Es evidente, por supuesto que la rigidez del material
compuesto depende de la relacion de espesores entre la capa porosa y el nucleo sélido,
por lo tanto, materiales con una capa porosa mas gruesa resultaban en compuestos con
menor rigidez que aquellos con una capa porosa de menor espesor. Sin embargo, las
técnicas mencionadas involucran al menos rutas de procesamiento en dos pasos que
incrementan el costo del producto. Otros problemas incluyen la contaminacion y la
presencia de fases de impurezas.

Recientemente, se han desarrollado nuevas técnicas metallrgicas para producir matrices
metdlicas con mucha mayor porosidad tales como la Deposicién quimica de vapor
(CVD: Chemical Vapor Deposition). Un ejemplo de esto es el Trabecular Metal ®
(Hedrocel ®, Implex corp.), el cual tiene una fraccion de volumen de poros, o celdas, cada
una de las cuales posee la forma de un dodecaedro. La fabricacion de este material esta
basada en una espuma de poliuretano de grado médico.

La densidad celular y la geometria de los poros de la espuma de poliuretano son los
factores que determinan el tamafio de los poros y las propiedades mecanicas
homogéneas del Trabecular Metal ®. La espuma de poliuretano es reticulada y
posteriormente quemada, resultando en un esqueleto de carbon vitreo reticulado de baja
densidad (RCV: reticulated vitreous carbon) que puede ser mecanizado o llevado a una
gran variedad de formas o pre-formas. Las preformas de carbon vitreo son luego
transformadas en Trabecular Metal ® mediante el proceso de deposicidbn quimica de
vapor (CVD: Chemical Vapour Deposition), durante el cual se deposita tantalio
comercialmente puro sobre las preformas del RCV [189].

CVD es el nombre genérico de un grupo de procesos que involucran la deposicién de un
material sélido sobre un sustrato mediante la activacion de reactivos en fase gaseosa, los
cuales reaccionan quimicamente. La Figura 2-33 ilustra algunos de los aspectos
fundamentales de este proceso. Los gases reactivos, a menudo se diluyen en un gas de
acarreo, entran a la cAmara de reaccion a temperatura ambiente, y luego la mezcla de
gases es calentada por radiacion enfocando la deposicién sobre la superficie [189] o se
coloca sobre un sustrato calentado. Dependiendo del proceso y de las condiciones de
operacién, los gases reactivos pueden llevar a cabo reacciones quimicas homogéneas en
fase vapor antes de llegar a la superficie. Cerca de la superficie se forman
concentraciones de las capas de la frontera térmica, de momentum y la capa quimica
cuando las corrientes de gas se calientan, entonces estas disminuyen debido al flujo
Viscoso, que eventualmente cambia la composicién quimica. Reacciones heterogéneas de
la fuente de gas o de las especies reactivas inmediatas (formadas a partir de pirolisis
homogénea) ocurren en la superficie del sustrato formando la capa de recubrimiento.
Luego, los productos gaseosos de la reaccién son transportados fuera de la cdmara de
reaccion.
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Figura 2-33. Dibujo esquematico del proceso CVD, el cual involucra el uso de un sustrato reticulado de
carbon vitreo intermedio[32].

La densidad relativa es controlada por la duracion del proceso CVD. Esto determina las
propiedades estructurales del producto final. La porosidad (volumen de poros) de un
componente tipico de Trabecular Metal ® es aproximadamente 75-85%, y se caracterizan
por un diametro promedio de poros de 550um [108]. El material poroso esta formado por
un 99% en peso de tantalio y 1% de carbdn vitreo, aproximadamente. En la Figura 2-34
se muestra la apariencia de un Trabecular Metal ® la cual se compara con las
caracteristicas del hueso esponjoso en la porosidad abierta, interconectada y con su
espesor inherente. Cada poro estd definido por las reticulas de tantalio, los cuales
intersecan a los nodos que incluyen generalmente cuatro reticulas por union.

Figura 2-34. Microscopia electrénica de barrido de tantalio poroso, mostrando la estructura celular formada
mediante struts de tantalio[190].
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La resistencia y rigidez del material poroso incrementa cuando la porosidad disminuye, lo
cual es tipico de los materiales porosos soélidos tales como el hueso esponjoso [191]. Se
encontrd recientemente que la rigidez a flexion del tantalio poroso incrementa con la
densidad relativa a una potencia de 1.2, siendo similar al de la fibula humana [192]. Se
encontré que este material tiene propiedades mecanicas superiores a otros materiales
usados como armazones de tejidos duros [108, 193, 194].

Técnicas para obtener una distribucién de porosidad funcionalmente gradiente. El
término general de sinterizacion activada por un campo eléctrico o consolidacién de
polvos asistida por un campo eléctrico, involucra la aplicacion de una corriente externa
para asistir la consolidacién de los polvos. Recientemente, existe un creciente interés en
esta aplicacion para crear implantes porosos para aplicaciones ortopédicas. La técnica es
conocida bajo diferentes nombres, tales como técnica de consolidacion asistida por un
campo (FAST: Field Assisted Consolidation Technique) [195], sinterizacién por chorro de
plasma (SPS: Spark Plasma Sintering) [196, 197], sinterizacién activada por plasma
(PAS: Plasma Activated Sintering) [198], y compactacion por descarga eléctrica (EDC:
Electrical Discharge Compaction) [116-118]. Todas las técnicas tienen en comudn la
combinacion de una descarga eléctrica con un rapido calentamiento y aplicacion de
presion para lograr una rapida sinterizaciéon de los polvos.

Un esquema del proceso FAST se muestra en la Figura 2-35. Esquema del FAST, el cual
comprende un molde y un punzén fijo y un suministro de corriente externa para calentar y
consolidar la mezcla de polvos[32].Figura 2-35. El equipo consiste de un dispositivo de
compresion uniaxial y componentes eléctricos para aplicar corrientes pulsadas y
estacionarias. El polvo se carga directamente en un molde con un punzén. Normalmente,
se usa un molde de grafito y punzones de grafito. El confinamiento del grafito provee un
componente reducido al ambiente de sinterizacion. El dispositivo se coloca cominmente
en una atmadsfera de gas controlado.
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Figura 2-35. Esquema del FAST, el cual comprende un molde y un punzén fijo y un suministro de corriente
externa para calentar y consolidar la mezcla de polvos[32].

El proceso de consolidacion consiste de dos etapas: (1) una activacion inicial a través de
la aplicacién de un voltaje pulsado, y (2) el calentamiento posterior y la densificacion
usando corriente DC. Generalmente una descarga pulsada se logra mediante la
aplicacion de un bajo voltaje (~10V) y una corriente de 600-1000 A. la diferencia béasica
entre el FAST y el EDC esta en el nimero de descargas: en EDC la energia eléctrica es
liberada repentinamente descargando un banco de capacitores a través de los polvos
compactados mientras que en el proceso FAST deben suministrarse multiples descargas.
En la segunda etapa, en la cual se lleva a cabo la sinterizacion regular, la corriente es DC
a un nivel que depende del tipo de polvo. Los polvos conductores se calientan
principalmente debido a efecto Joule. La corriente pulsada puede aplicarse antes o
durante el ciclo de calentamiento del efecto Joule. Para polvos no conductores el
calentamiento ocurre por transferencia de calor del molde y los agujeros. En este caso, el
molde y los agujeros son calentados a través de su propia resistencia.

La sinterizacion convencional de los polvos de titanio y sus aleaciones requiere mantener
una alta temperatura de sinterizacién (1200-1400°C) en alto vacio (>10™Pa) por un largo
tiempo (24-48 h) [127]. Esta dificultad en el proceso de sinterizacion limita el uso del
titanio sinterizado y sus aleaciones. Los métodos antes mencionados son muy Utiles
cuando se debe sinterizar polvos de Ti y sus aleaciones, debido a que la ionizacién en el
plasma creado porgue la alta descarga de corriente puede fundir la pelicula superficial de
oxido localizada sobre las particulas, poniendo a las particulas en contacto unas con
otras, formando aleaciones en dichas uniones. Recientemente el EDC ha sido usado para
producir implantes porosos de titanio comercialmente puro [116, 117, 199]. Lee et al.,
realizaron un analisis superficial que indicd que los implantes producidos por este método
permiten una rapida oseointegracion [200]. Lifland et al.,, produjeron implantes de
superficie porosa de Ti-6Al-4V usando el mismo método. La resistencia a la fluencia de
las muestras estuvo alrededor de 270 a 530 MPa y una resistencia Ultima a la compresion
entre 390 y 600 MPa [200]. Usando SPS, Kon et al., produjeron Ti-6Al-4V poroso con una
porosidad de 32% y una resistencia a la compresién de 125MPa [201].

2.8.6 Caracteristicas de los metales porosos que afectan su desempefo

La eficacia en la fijaciéon de los recubrimientos depende fuertemente de sus caracteristicas
geométricas. En general, no se ha reportado una diferencia significativa en la respuesta
bioldgica en funcién de la forma de los poros [202]. Sin embargo, es bien sabido que uno
de los factores criticos para el crecimiento del hueso es el tamafio de los poros
interconectados, lo cual ha sido muy estudiado[125, 128, 203-211]. Aunque el tamafio
Optimo de los poros requerido para la fijacion del implante aun no esta definido, el
consenso es que para optimizar el crecimiento de hueso mineralizado, el tamafio de los
poros debe estar entre 100 y 400 um [203]. Sin embargo, Bobyn et al. [210], mostraron un
crecimiento efectivo del hueso en recubrimientos porosos con tamafos de poros por

Capitulo II: Biomateriales

=
N
©



Biomateriales

encima de 50um. Luego, Itala et al. [211], demostraron la formacion de una estructura
Osea osteonal en tamafos de poros de 50um. Por el contrario, cuando el tamafio de los
poros incrementa por encima de 1mm se observa un incremento en la tendencia por la
formacion de tejido fibroso [212]. La porosidad de la mayoria de los implantes se
determina usualmente como un compromiso entre mantener la resistencia mecanica del
implante y proveer un tamafio adecuado de poros para el crecimiento de tejidos.

Muchos investigadores han ajustado términos para describir los eventos bioldgicos en la
estabilizacion de implantes porosos. El término osteoconduccién (osteoconduction) refiere
a la situacién donde el hueso puede crecer sobre la superficie de un implante[33]. Este
fenbmeno se observa con frecuencia en el caso de los implantes de hueso. Los
materiales de baja aceptacion in vivo, tales como la plata o el cobre muestran poca o
ninguna osteoconduccién. El término osteointegracién (osseointegration) fue descrito
originalmente por Branemark et al. [213], como el contacto intimo del tejido éseo con la
superficie de un implante de titanio, pero ahora es generalmente aceptado como la fijacién
rigida de un implante debido a la formacién de tejido 6seo alrededor del implante sin el
crecimiento de tejido fibroso en la interface implante-hueso[33]. La osteointegracion
depende de la osteoconduccién pero si la respuesta osteoconductiva pudiera ser de corta
vida, una oseointegracion adecuada puede mantener el hueso anclado por periodos
largos de tiempo. El término crecimiento del hueso (bone ingrowth) se refiere
especificamente a la formacion del hueso dentro de una estructura porosa superficial[78].
El crecimiento del hueso requiere superficies osteoconductoras y llevar a cabo una
oseointegracion exitosa del implante.

La respuesta fisioldgica de un inserto sélido o un implante con recubrimiento poroso se
compara con curar una cascada de defectos esponjosos, con una infiltracion de tejidos
nuevamente formados en las cavidades vacias del material poroso. Las células capilares,
tejidos perivasculares y osteoprogenitores migran a los poros y se incorporan en la
estructura porosa para formar hueso nuevo. Similar a la cura de una fractura primaria con
osteosintesis estable, no ocurre una etapa fibro-cartilaginosa. Con estabilidad inicial
suficiente, el tejido primario que infiltra los poros, diferencia al hueso ya sea por (1)
formacion directa del hueso dentro de los poros, o, (2) un crecimiento del hueso con una
posicién diferente del hueso adyacente dentro de la regién porosa [214]. Un movimiento
relativo inicial entre el implante y el hueso huésped puede resultar en el anclaje de una
capa de tejido fibroso conectivo no mineralizada, inhibiendo la formacién de hueso dentro
de, o creciendo en los poros [215]. Aun no ha sido determinada una descripcion
cuantitativa del limite maximo de movimiento para permitir el crecimiento del hueso
aunqgue reportes de observaciones realizadas [216] sugieren que, si los desplazamientos
cortantes en la interface hueso-implante son mayores que 30 um aproximadamente, el
crecimiento del hueso se vera impedido. No obstante, este reporte y algunos estudios
iniciales indican que mayores movimientos iniciales del implante podrian resultar en la
fijacion el implante pero por la formacion de tejido conectivo fibroso no mineralizado[217].
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En consecuencia, la estabilidad inicial lograda en la superficie hueso-implante, seguida
por el reemplazo del implante, es un fuerte determinante del tipo de fijacién bioldgica, si
cualquiera de los eventos ocurre.

La ausencia de contacto directo en la interfase hueso-superficie porosa tiene un efecto
negativo en el crecimiento del hueso y eventualmente en la resistencia de la fijacion del
implante. Un estudio desarrollado por Dalton et al., sugiere que espacios mayores a 1mm
afectan de manera significativa la adherencia y el crecimiento del hueso[218].
Clinicamente, estos estudios implican la importancia de lograr un contacto directo entre el
implante y el hueso mediante técnicas de cirugia. Asimismo, factores relacionados con el
implante, tales como, las caracteristicas del material, las caracteristicas de disefio, las
caracteristicas de porosidad, y el uso de simuladores de crecimiento también influencian
fuertemente el eventual logro de la fijacion del implante.

Generalmente, la seleccion de materiales para aplicaciones médicas se basa en
consideraciones del comportamiento in vivo y la funcionalidad fisica. Cuando se
consideran metales y aleaciones, los aspectos principales a considerar son la
susceptibilidad del material a la corrosiébn y sus efectos locales y sistémicos. La
resistencia a la corrosion de las aleaciones para implantes usadas actualmente, acero
inoxidable 316L, aleaciones Co-Cr, y aleaciones basadas en Ti, se debe a su pasivacion o
formacion de una delgada capa superficial de 6xido. De las aleaciones aceptadas para la
fabricacién de implantes, solo los implantes de acero inoxidable 316L con recubrimiento
poroso pueden tener comprometida su resistencia a la corrosién, debido al potencial
aumento en las velocidades de corrosidn que pueden ocurrir in vivo por la presencia de la
geometria porosa e irregular. El acero inoxidable (316L) forma una capa estable de 6xido
y €s mas susceptible a la corrosion por clivaje que otras aleaciones usadas en implantes
[97].

Por su parte, el titanio comercialmente puro (Ti c.p) ha probado ser un material apropiado
para implantes en intervenciones quirdrgicas 6seas por muchos afios en campos como la
osteosintesis, implantologia oral, y uniones protésicas [67, 219]. Asimismo, Heat et al.,
describen al titanio como el material escogido para los componentes femorales en la
artroplastia total de cadera [57]. Sotereanos et al., sugieren el uso de aleaciones Co-Cr
como un material seleccionado basado en estudios de prétesis femorales con
recubrimiento poroso [220]. Finalmente, un estudio realizado por Galante et al.,
compararon recubrimientos porosos hechos con fibras de Ti y Co-Cr indic6 que no hay
diferencias significativas para las velocidades del crecimiento del hueso entre estos dos
materiales [130].

Recientemente, aleaciones intermetalicas porosas Ni-Ti han recibido una mayor atencién
como materiales potenciales para implantes ortopédicos porosos, debido a su buena
resistencia a la corrosion y propiedades mecénicas Unicas [129, 221-223]. El NiTi puede
compararse con el acero inoxidable 316L, en qgue ambos comparten la presencia de una
capa superficial de oOxido TiO,, que en el caso del Ni-Ti previene la disolucion vy
desprendimiento del niquel [224]. Las aleaciones Ni-Ti, de partes de niquel y titanio
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cercanas a las equiatdmicas, conocidas como Nitinol, exhiben tres propiedades que no se
observan comuinmente en los materiales metalicos: memoria de forma térmica,
superelasticidad, y alto amortiguamiento [224, 225]. El NiTi puede ser deformado varias
veces mas que las aleaciones metalicas ordinarias sin ser deformadas plasticamente.
Esto permite hacer implantes auto-expandibles y auto-bloqueantes [226].

Aunque muchos estudios han mostrado un excelente crecimiento del hueso en los
sistemas metalicos porosos, existe un cierto numero de casos en los cuales protesis con
superficie porosa han sido retiradas con una minima o ninguna presencia de crecimiento
0seo [227, 228]. Se ha pensado que metales como el titanio y el Co-Cr son bioinertes,
pues no se unen directamente al hueso. Una capa fibrosa interviene entre el implante y el
hueso. Los materiales bioactivos estan diseflados para inducir una actividad bioldgica
especifica, la cual lleva a una fuerte union del implante al hueso [229]. El requerimiento
mas importante para un material artificial para unir a un hueso vivo es la formacion de una
capa de apatita biolégicamente activa similar a la del hueso sobre su superficie [230].
Ducheyne et al., reportaron un incremento en las velocidades de crecimiento del hueso,
debido a una delgada capa de hidroxiapatita aplicada a implantes de superficie porosa
hechos de fibras de acero inoxidable 316L [231]. Estudios posteriores de implantes con
una delgada capa de hidroxiapatita rociada con plasma sobre implantes de titanio de
superficie porosa hecha a partir de polvos han confirmado el efecto del incremento de las
tasas de crecimiento del hueso debido al recubrimiento de hidroxiapatita [232]. Kokubo et
al., descubrieron que una apatita parecida al hueso depositada quimicamente in vitro
sobre Ti c.p puede ser inducida por un proceso de alcali y tratamiento térmico seguido por
un empapado en fluido fisiolégico simulado (SBF: Simulated Body Fluid)[233]. Este
enfoque ha sido usado para producir capas de apatita sobre superficies porosas de titanio
[234, 235]. Un reciente estudio ha demostrado un crecimiento 6seo extensivo en una
estructura similar[236].

Finalmente, otro aspecto que ha sido considerado en una clase de materiales porosos,
llamado implantes de porosidad superficial que han sido fabricados usando técnicas de
rociado con plasma, involucra el estudio del efecto que tienen las condiciones de
deformacién periprotésicas sobre la formacién local de hueso [237]. Usando un modelo de
elementos finitos fue posible predecir que, basados en la geometria del implante, puede
ocurrir una formacion de hueso fuera de posicion cuando las deformaciones son menores
del 8%, mientras que cuando las distorsiones del tejido son menores a un 3% ocurre la
formacion de hueso nuevo. Esto llevé a los investigadores a desarrollar un modelo
mecano-regulatorio que podria permitir predecir crecimiento potencial del hueso de
implantes de superficie porosa con varias geometrias superficiales.

2.8.7 Métodos para caracterizar materiales porosos

Los metales celulares y sus aleaciones pueden caracterizarse de muchas formas. El
objetivo puede ser obtener las caracteristicas mecanicas o fisicas del material investigado
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o llevar a cabo una caracterizacion tecnologica de un componente que contiene un metal
celular.

En general, pueden distinguirse dos tipos de métodos: destructivos y no destructivos, de
acuerdo si el material es deformado irreversiblemente o este se mantiene intacto o poco
afectado durante la caracterizacion. A continuacion se hace una breve descripcion de las
técnicas no destructivas y destructivas que pueden emplearse para caracterizar
materiales porosos.

Ensayos no destructivos. Existe un amplio rango de métodos no destructivos para
caracterizar materiales y componentes. Algunas de las técnicas que han sido empleadas
para caracterizar metales porosos son: medicion de la densidad mediante el método de
Arquimedes, radiografia por rayos X y radioscopia, tomografia de rayos X
computarizada[238, 239], corrientes de Eddy [107]. Algunos de estos métodos permiten
obtener una aproximacion de la densidad mediante la construccion de mapas de los
poros, a partir de los cuales pueden reconstruirse matematicamente imagenes en 2D o 3D
(dependiendo del método), y obtenerse una aproximacion de la densidad local [240].

De estos métodos, la medicion de la densidad mediante el método de Arquimedes resulta
ser un método muy confiable y sencillo. El método establece que la densidad total de un
material poroso puede ser determinada midiendo su masa y su volumen usando el
principio de Arquimedes, es decir, midiendo su flotabilidad en un liquido de densidad
conocida. Si la muestra no tiene una superficie cerrada, debe prevenirse la penetracion
del liquido en los poros, recubriendo la superficie por ejemplo con una capa de polimero.

Por otra parte, existen técnicas no destructivas para la medicion del médulo de Young y el
factor de pérdidas mediante andlisis de vibraciones[107]. En la técnica mas simple, una
barra larga de seccién circular o rectangular o una delgada placa cuadrada hecha del
material en cuestion es sometida a vibraciones. De esta forma se crean excitaciones
longitudinales, transversal o torsional. La muestra puede ser anclada en uno o dos
extremos, o estar suspendida por alambres delgados. La excitacion de la muestra se logra
exponiéndola a campos magnéticos, y las vibraciones resultantes son recogidas por una
bobina de impedancia. Otra posibilidad es ajustar un agitador electromagnético
directamente a la muestra. Luego, se grafica la amplitud de las vibraciones en funcién de
la frecuencia de excitacion, obteniéndose los picos de resonancia caracteristicos. Las
posiciones de los picos permiten calcular el médulo de Young E a partir de las
dimensiones y la masa de la muestra usando una formulacion estandar. El ancho
(Ap/vp) de los picos de resonancia define el factor de pérdidas n. Sin embargo, la
medicion de las propiedades de los metales celulares, no es simple, pues a menudo los
materiales no son homogéneos y tienen una distribucion de masa desconocida. Por lo
tanto, para un material no homogéneo la medicién del médulo de Young efectivo obtenida
a partir de las frecuencias de resonancia dependera de la distribucién de masa[107].

Otro aspecto a resaltar, es que en la medicién del factor de pérdida se deben suprimir las
corrientes parasitas. Para ello se debe evitar el uso de sujetadores o alambres en
materiales no homogéneos, pues estos introducen friccion, creando problemas en la
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ubicacion de los nodos vibracionales, los cuales son desconocidos para estos
materiales[241].

Una aplicacion del andlisis acustico es el método de resonancia electromagnética
acustica. En el método de resonancia electromagnética acustica, la muestra es excitada
hasta vibraciones flexurales mediante la fuerza de Lorentz a partir de sefales
alternantes[242]. Zhue, et al.[243], emplearon este método para correlacionar el modulo
de Young con la porosidad en muestras de titanio poroso y Ti -6Al- 4V poroso. Para ello
se emplearon muestras de 2 x 4 x 60 mm. Para la medicién del modo de resonancia
fundamental (medido mediante la frecuencia denominada f,.), la muestra fue colgada en
sus puntos nodales a una distancia del extremo libre de 0.224ly 0.776l, donde [ es la
longitud total.

El médulo de Young fue calculado mediante la siguiente expresion:

l 3m
E =09464 x 107 () Z£T,
Donde h, b y m son el espesor, el ancho y la masa de la muestra, respectivamente. T es el
factor de correccién, tomado como 1 en este caso.

Mediante este estudio fue posible establecer que los parametros de correlacién entre la
porosidad y el moédulo de Young para los modelos Phani- Niyogi [244] y Pabst-
Gregoroval245], con un solo parametro ajustable P., sonn=20 a=1. Ademas se
establecié que estos métodos son los que muestran mucho mejor la dependencia del
modulo de Young con la porosidad para materiales porosos[243].

Existen otros métodos que podrian ser utilizados para caracterizar metales celulares tales
como: rayos X y bombardeo de neutrones en angulo pequefo, espectroscopia de onda
difusiva, toma de imagenes por ultrasonido. Sin embargo, no existe prueba alguna de que
estos métodos podrian ser Utiles para estudiar la distribucibn de poros en metales
celulares[107].

Ensayos destructivos. El objetivo de los ensayos destructivos es caracterizar el material
mediante el estudio de la morfologia y microestructura de los poros y sus propiedades
mecanicas. Para ello es necesario tomar una muestra de material (lo cual implica corte),
prepararla y luego someterla al ensayo correspondiente.

Las principales técnicas usadas para la medicién de la morfologia y microestructura de los
poros en los metales porosos son la absorcion de agua (WA: water absorption), la
porosimetria por intrusibn de mercurio (MPI: mercury intrusion porosimetry), la
picnometria por helio (HP: helium pycnometry) y el andlisis de imagen (IA: Image
Analysis)[246]. La comparacion entre estas técnicas fue revisada por Andreola, et al [247].

De estas técnicas, el analisis de imagen cuenta como una técnica efectiva,
estadisticamente evaluada con un 95% de confianza[248], para medir las caracteristicas
microestructurales de los poros, en materiales porosos y recubrimientos [249-255]. Esta
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técnica consiste en determinar la morfologia y distribucion de los poros usando el
contraste entre los poros (oscuros) y el material reflectivo que los circunda. A pesar de
gue el andlisis de imagen como tal no es una técnica destructiva, usualmente la
preparacion de la muestra requiere del corte, montaje, desbaste y pulido de los materiales
y por lo tanto esto lo convierte en una técnica destructiva.

Mediante esta técnica es posible determinar la distribucién de la porosidad y el tamafio de
los poros o realizar un analisis de su morfologia usando programas comerciales de
andlisis de imagen. Estos programas identifican los poros como entes individuales dentro
del plano en observacion. Para lograr una buena imagen, es necesario realizar una
preparacion muy cuidadosa del material. Los poros y el interior de estos podrian tener
distintas intensidades de brillo. Una forma de controlarlo es realizar un montaje en una
resina negra y luego pulir en un solo plano, evitando la formacion de otros planos en la
muestra.

En algunos casos es necesario realizar correcciones manuales para ayudar al programa a
identificar los poros individuales y a calcular la distribuciéon de estos. De acuerdo a lo
anterior, el tamafio de los poros medido de esta forma usualmente no es el real, pues
cuando existen poros interconectados o bien los poros que han sido interceptados tienen
orientaciones aleatorias en el espacio. Por lo tanto, los resultados obtenidos deben ser
interpretados[107].

Por otra parte, si el objetivo es medir las propiedades mecanicas del material, se deben
efectuar ensayos mecénicos. La realizacién de ensayos mecanicos de metales porosos
es un pre-requisito para cualquier aplicacién estructural. Los datos obtenidos de estos
€ensayos son necesarios, ya sea para la evaluacion de propiedades para una aplicacion en
particular, o para construir bases de datos las cuales son necesarias para realizar
modelacion del comportamiento de metales celulares o de componentes que los empleen.
En principio, las técnicas de caracterizacion son las mismas que para metales no porosos.
Sin embargo, algunas veces es necesario tener en cuenta algunas modificaciones del
procedimiento del ensayo debido a la naturaleza especifica de estos materiales. Una
preocupacion existente es su comportamiento estadistico: si una espuma metalica de una
determinada aleacion fuese ensayada, los resultados de las propiedades mecanicas de
un determinado nimero de muestras con la misma densidad promedio mostrara una
mayor dispersidén que la obtenida en ensayos de materiales no porosos. La razén de esto
son los denominados “parametros desconocidos” tales como la distribucion de los poros,
la microestructura heterogénea, entre otros. Por lo tanto, para obtener resultados
concluyentes es necesario usar una gran cantidad de muestras. Ademas, como en los
materiales porosos la escala de longitud para la heterogeneidad a nivel macro esta en el
orden de los milimetros, las dimensiones de las muestras podrian requerir un aumento
con respecto a los estandares existentes para los ensayos mecanicos[256].

Los ensayos mecdanicos pueden ser categorizados por uno de los siguientes atributos:

Tipo de esfuerzo aplicado. El esfuerzo aplicado podria ser de tipo uniaxial, biaxial,
multiaxial, hidrostatico. Hasta ahora, el ensayo uniaxial ha sido la prueba estandar mas
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empleada para estimar, de manera experimental, las propiedades mecénicas en los
metales porosos[107].

Modo de carga[107]. Compresion, tension, cortante flexion, torsion. De estos, el ensayo
de compresién es el que se usa con mayor frecuencia debido a que se pueden emplear
muestras cubicas y no es necesario anclarlas. Por su parte, se han realizado ensayos de
tensién usando probetas cubicas y tipo hueso de perro (dogbone-shaped samples). Los
ensayos de cortante requieren una o dos laminas planas de metal poroso unidas a dos o
tres placas de acero. Los ensayos de flexién pueden ser realizados en la configuracion de
tres o cuatro puntos. En este caso, es muy importante la seleccion de los soportes y los
rodillos que transmiten la fuerza, pues cualquier indentacion localizada podria hacer que
los resultados sean de poca o ninguna utilidad.

Tiempo de aplicacién de la carga. De acuerdo a este parametro se puede considerar una
condicién de carga constante, incrementando lentamente (cuasi-estatica, ¢ ~ 1073s71),
dinamica, ciclica. La mayor parte de los resultados encontrados en la literatura han sido
obtenidos bajo condiciones cuasi-estaticas[107]. Por su parte, los ensayos de fatiga son
mas simples de realizar en el modo compresion-compresion. Sin embargo, también se
han realizado ensayos ciclicos en modo compresién-tension, tension-tensiéon y a flexion,
teniendo en cuenta que en la preparacion de la muestra se deben ajustar algunos
parametros. Si la falla ocurre en compresion, el inconveniente es identificar el punto de la
falla. Por otro lado, mediante estos ensayos es posible definir una deformacién critica
como criterio de falla [257] o realizar una curva esfuerzo deformacion ciclica[258].
Asimismo, se han llevado a cabo ensayos de termofluencia bajo cargas constantes. Otros
ensayos mecanicos incluyen: ensayos de tenacidad a la fractura en muestras entalladas y
ensayos de indentacién con indentadores de distintas formas[259].
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Capitulo II.
Materiales y Procedimiento
Experimental

En el siguiente capitulo se detallan los materiales, los protocolos implementados para la
fabricacion de los compactos porosos de Titanio, asi como las técnicas experimentales
utilizadas en la presente TESIS DOCTORAL para caracterizar microestructuralmente los
compactos y la evaluar su comportamiento mecanico (ver esquema resumen en la Figura
3-1), en aras de alcanzar el equilibrio biofuncional y mecanico deseado.

En la Figura 3-1 se muestra un esquema de la metodologia empleada para la fabricacion
de los compactos porosos. En el primer bloque se presenta y discute en detalle las tareas
experimentales planteadas, en esta TESIS DOCTORAL conducente a obtener y
caracterizar los compactos de Titanio poroso. En el mismo se evalla la influencia de las
variables inherentes al procesado por pulvimetalurgia convencional (tales como presion
de compactacion, temperatura y tiempo de sinterizacién) en la porosidad obtenida y su
relacion con las propiedades mecanicas.

Resulta necesario indicar que de forma general lo que se busca es obtener cuellos de
sinterizacion resistentes y controlar el tamafio de grano de la matriz de Titanio, asi como
obtener cotas de porosidad que promuevan solventar el apantallamiento de tensiones sin
comprometer la fiabilidad en servicio del material debido a la pérdida de resistencia
mecanica inherente a dicha porosidad. Asimismo, se busca lograr que el tamafio de la
porosidad y su grado de interconectividad permita el crecimiento del hueso hacia el
interior del implante, obtener poros con contornos “suaves” (vaticinen un aceptable
comportamiento a fatiga) y evitar o controlar la presencia de O, u otro tipo de
contaminantes, acordes a la aplicacion.

En un segundo bloque de ensayos, se busca mejorar los resultados obtenidos en el
bloque inicial, evaluando los limites de la PM convencional (“loose sintering”) y rangos de
presiones de compactacién bajas. Sin embargo, es un hecho que la porosidad total que
puede obtenerse mediante esta via es limitada (marcada por la densidad aparente del
polvo), asi como su heterogeneidad (efecto de la presién), caracteristicas inherentes a las
vias pulvimetallrgicas convencionales. Debido a ello es necesario implementar una
técnica que permita controlar el tamafio, cantidad y heterogeneidad de la porosidad,
conociendo de las ventajas en este sentido del uso de espaciadores que se eliminan a
temperaturas bajas o se disuelven facilmente en un liquido.

En este marco de ideas, en el tercer y ultimo blogue experimental, se aborda el uso de la
técnica de espaciadores y particularmente el uso de Cloruro de Sodio (NaCl) como
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espaciador. Su empleo y ventajas como bajo costo, facil disoluciébn en agua, reducido
nivel de corrosion en el metal base y su baja toxicidad en el caso de persistir residuos en
el material (siendo esta Ultima caracteristica determinante cuando se piensa en
aplicaciones biomédicas) lo hacen atractivo en esta aplicacion. Sin embargo, el efecto de
la presibn de compactacion, el estado de agitacion y la temperatura del agua en la
cinética de disolucién del espaciador, asi como su influencia en la porosidad obtenida y el
comportamiento mecanico no han sido abordados hasta el momento en detalle en
investigaciones previas encontradas en la literatura. En este ultimo bloque se plantea un
disefio de experimento iterativo (ver mas detalles en el apartado 3.5), cuya
retroalimentacion se sustenta en el cumplimiento de los objetivos marcados: garantizar la
integridad estructural de los compactos porosos, plantear un protocolo experimental viable
(sencillo y econdémico) y fiable (repetitivo, que los tamafios, las proporciones, asi como el
grado de homogeneidad e interconectividad de la porosidad obtenida permita alcanzar el
equilibrio biofuncional y mecéanico buscado).
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Objetivo general: obtener estructuras de Ti poroso que permitan lograr un balance entre el
comportamiento mecanico (resistencia mecanica) y biofuncional de los implantes (apantallamiento de
tensiones y bone-ingrowth).

PM CONVENCIONAL

Consiste en

’ Tic. p. grado-4 ‘

J

| Mezcla |

y

Prensado uniaxial
y unidireccional

\

Sinterizacién en
alto vacio

CARACTERIZACION }

PROPIEDADES
FISICAS

Densidad

CARACTERIZACION PROPIEDADES
MICROESTRUCTURAL MECANICAS
Médulo de Young
Limite de fluencia
Médulo de Young
dinamico

Porosidad, factor de forma (F;), Diametro
equivalente (D), densidad de los poros (D),
distancia entre los poros (A)y contiglidad de
poros o camino libre entre poroso (C,q,)

Si

|

¢Se halogrado el equilibrio entre las
propiedades mecénicas y No
biofuncionales?

N v
PROCESO EVALUAR
OPTIMIZADO NUEVAS
ALTERNATIVAS
|
V2 \
PM CONVENCIONAL PM NO
presiones bajas CONVENCIONAL
(13y 38.5 Mpa) y 0 Mpa (space-holders technique)
(loose-sintering)

|

Figura 3-1. Esquema de la metodologia empleada para la fabricacion y caracterizacién de los compactos de
Titanio c.p porosos.
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3.1 Implementacién de la PM convencional para obtener compactos
pOrosos.

En el siguiente apartado se presenta y discute en detalle el primer bloque de tareas
experimentales (Figura 3-2) planteadas en esta TESIS DOCTORAL para obtener y
caracterizar de Titanio poroso en aras de alcanzar el equilibrio biofuncional y mecanico
deseado. En el mismo se evalla la influencia de las variables propias del procesamiento
pulvimetalirgico  (Presion, Temperatura y Tiempo) en las caracteristicas
microestructurales y el comportamiento mecanico de los materiales obtenidos.

Objetivo general: obtener estructuras de Ti poroso que permitan lograr un balance entre el comportamiento mecénico (resistencia
mecanica) y biofuncional de los implantes (apantallamiento de tensiones y bone-ingrowth).

PM CONVENCIONAL

Consisteen

Tic.p grado-4
Tamafios de particulas: 9.7um (10%),
23.3um (50%), 98.4um (90% ).

Mezcla: 40 min.

|

Prensado uniaxial y unidireccional
(38.5, 89.7, 147.4, 211.5 MPa)

l

Sinterizacion en
alto vacio(10-4mbar).
Temperatura: 1000°C, 1100°C, 1200°C,
1300°C. Tiempo: 2h

l

CARACTERIZACION

PROPIEDADES CARACTERIZACION MICROESTRUCTURAL PROPIEDADES MECANICAS
FiSICAS Mddulo de Young

Porosidad, factor de forma (F), Diametro equivalente (D),
Densidad densidad de los poros (D), distancia entre los poros (A)y
contiglidad de poros o camino libre entre poroso (Cy,,)

|

¢Se halogrado el equilibrio entre las propiedades

Limite de fluencia
Médulo de Young dinamico

Si mecénicas y biofuncionales? No
\ ! \Z
PROCESO EVALUAR NUEVAS
OPTIMIZADO ALTERNATIVAS

Figura 3-2. Esquema del proceso de fabricacién de titanio poroso mediante metalurgia de polvos
convencional.
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3.1.1 Materiales

El material base seleccionado para el estudio es polvo de Titanio en estado de recepcion,
comercializado por Se-Jong Materials Co. LTD, fabricado mediante un proceso de
hidrogenacién/deshidrogenacion, con una morfologia de particulas irregular y composicion
guimica equivalente al Titanio C.P grado-IV ASTM F67-00[1]. El fabricante indica un
tamafo de particula (-325) mesh. Los detalles de la composicién quimica del polvo y su
equivalente de acuerdo a la norma ASTM F67-00 se muestran en las Tabla 3-1y Tabla
3-2.. La Figura 3-3 muestra los diagramas de fases en equilibrio para los sistemas

binarios formados por el titanio y las impurezas principales contenidas en el polvo([2].

Por otro lado, la Tabla 3-3 muestra un resumen de las propiedades mecanicas requeridas
para el Titanio c.p grado-IV ASTM F67-00. Asimismo, se estima que la resistencia

mecanica a la compresion del Ti macizo es de 650 MPa.

Tabla 3-1. Composicidn quimica de los polvos de titanio utilizados.

Componente

Pureza Ti

0] N

Fe

Si

Otros

% peso

>99.5

<0.45 | <0.08

0.038

0.035 | 0.003 Mg, 0.0006 Mn

Tabla 3-2. Composicidn quimica de los cuatro grados de Ti c.p para aplicaciones biomédicas (% en peso).

Material N max. C méx. H méax. Fe max. O méx. Ti
Ti c.p. Grado | 0.03 0.10 0.0125 0.20 0.18 Balance
Ti c.p. Grado I 0.03 0.10 0.0125 0.30 0.25 Balance
Ti c.p. Grado lll 0.05 0.10 0.0125 0.30 0.35 Balance
Ti c.p. Grado IV 0.05 0.10 0.0125 0.50 0.40 Balance

Tabla 3-3. Propiedades mecanicas requeridas a los cuatro grados de Ti c.p para aplicaciones médicas.

Resistencia ala Limite elastico al Elongacion en 4D
Material traccion min. (MPa) 0.2% min. (MPa) min. (%)
Ti c.p. Grado | 240 170 24
Ti c.p. Grado Il 345 275 20
Ti c.p. Grado llI 450 380 18
Ti c.p. Grado IV 550 483 15
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Figura 3-3. Diagramas de fases en equilibrio: a) sistema Ti-O, b) sistema Ti-N, c¢) sistema Ti-Fe, d) sistema Ti-
N.

Caracterizacion del polvo de Titanio. La caracterizacion del polvo de Titanio incluye la
evaluacion de la granulometria, morfologia y microestructura, la densidad aparente y la
densidad de golpeo, asi como de su capacidad de compactacion.

e Granulometriay morfologia del polvo.

Para la medicién de la granulometria del polvo de titanio se utilizé el método de difraccion
de rayos laser (Malvern, Mastersizer 2000), el cual aplica el principio de la difraccion de
ondas electromagnéticas para determinar la distribucion de tamafos de particulas[3]. En
la Figura 3-4jError! No se encuentra el origen de la referencia. se presenta la
distribucién Gaussiana del tamafio de particulas, mostrando un tamafio medio de 9.70um
(10%), 23.34um (50%) y 48.39um (90%).
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Particle Size Distribution

10

%,01 01 1 10 100 1000 3000
Paticle Size (pm)

Polvo de Titanio SE-JONG 4
“olurme (%)

Figura 3-4. Distribucion granulométrica del polvo de Titanio c.p grado-IV empleado como material base en
esta TESIS DOCTORAL.

La morfologia de las particulas es irregular, con muchos salientes y arrugas, y ausencia
de bordes facetados como consecuencia de la rotura fragil durante su proceso de
obtencién. A su vez es posible observar pequefias particulas agrupadas, unidas a su vez
a algunas de mayor tamafio (Figura 3-5).

Det

#
L 15,0V 4.0 14000x

Figura 3-5. Morfologia de los polvos de Titanio SE-JONG 4 obtenida mediante microscopia electronica de
barrido (SEM).

Los resultados de microscopia éptica (Figura 3-6) muestran particulas de forma equiaxial
y alargada. El ataque quimico de las particulas (con reactivo de Kroll) muestra en su
interior la existencia de granos. En cuanto a la porosidad, en la mayoria no se observan
poros, no obstante, en una particula se ven ciertas cavidades que, mas bien, pueden
proceder de los pliegues que se observan en la superficie de los polvos. Por tanto, es de
esperar que este polvo tenga poca porosidad en los compactos sinterizados.
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50 pm 20 pm

Figura 3-6. Microscopia éptica de los polvos de Titanio SE-JONG 4. Ataque de Kroll.

e Densidad del polvo de titanio

La densidad aparente se define como la cantidad de masa de polvo por unidad de
volumen de la misma, incluyendo el espacio que queda entre las particulas, calculada
segun la normativa correspondiente[4]. El procedimiento de célculo consiste basicamente
en colocar el fluidimetro de Hall, el cual contiene 50 g de polvo, sobre una cubeta
cilindrica, de 25 cm® de capacidad y de 30 mm de didmetro, separados 25 mm de altura
tal como se puede apreciar en la Figura 3-7. Una vez que el polvo llena completamente la
cubeta, ésta se enrasa, de forma que quede una superficie plana en la abertura de la
misma. A continuacién, se pesa la masa que contiene la cubeta, la cual se divide por la
capacidad de la misma, obteniendo de esta forma el valor de la densidad aparente.

linch
ety

(25-4
mm)

e\ \
AN N 300

-
—»{ le— 1/8inch (3-17mm)

~f

1/10 inch (2:54 mm)

A7~ 72BN L
N

(@) (b)

Figura 3-7. a) Montaje; b) seccion transversal del Fluidimetro de Hall.
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Por su parte, la densidad de golpeo da una medida de la capacidad de densificacion del
polvo por aplicacion de vibrado, sin someter al polvo a presién de compactacion[4]. Para
obtenerla, el procedimiento consiste en coloca 5 g de polvo en una matriz seca y
graduada, de 10 cm® de volumen, la cual ha sido agitada en una pulidora vibratoria
durante un minuto de tiempo, obteniendo un volumen determinado, que junto con la masa
proporciona la densidad de golpeo. Las propiedades calculadas para este polvo son las

especificadas en la Tabla 3-4.

Tabla 3-4. Propiedades de los polvos de titanio.

Tipo de Densidad Norma Densidad (g/cm?3) % Méx. Porosidad
Densidad Aparente 1ISO 3923:1979 1299 +0.006 71.1940.14
Densidad de golpeo ISO 3953:1993 1.767 +0.037 60.79 + 0.83

Ti Macizo ASTM B311-08 4.507 +0.003 ~0

e Curva de compresibilidad del polvo de titanio

La Figura 3-8 muestra la curva de compresibilidad del polvo de Titanio, la cual representa
el comportamiento de la densidad relativa en verde (pyeiqtiva) frente a la presion de

compactacion aplicada.

Densidad relativa ( %)

60-
55-
50-
45

CURVA DE COMPRESIBILIDAD DEL POLVO DE TITANIO
90
851
801
75-.
70-
651

40

n
l/
l/
o
/ ./
]
]
0 200 400 600 800 1000 1200
Presion ( MPa)

Figura 3-8. Curva de compresibilidad del polvo de titanio.
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3.1.2 Mezcla

El proceso comienza con el mezclado de los polvos. En esta etapa, polvos de Titanio c.p
grado 4, se vibran y luego se mezclan durante 40 minutos en una TURBULA T2C (Figura
3-9), con el fin de lograr una buena homogeneidad de los polvos. Este proceso se repite
antes de prensar cada lote de probetas evitando de esta forma la influencia de los efectos
de la segregacion de particulas (pérdida de homogeneidad), fendmeno que depende el
tiempo.

Figura 3-9. Tarbula T2C, dispositivo empleado para mezclar y homogenizar los polvos de Titanio.

3.1.3 Etapa de prensado de los polvos

En esta TESIS DOCTORAL, como ya se ha comentado anteriormente, se evalla el efecto
de la presibn de compactacién en la porosidad y las propiedades mecanicas de los
compactos porosos. El rango de porosidad y la eleccion de las presiones de
compactacion se han definido considerando las cotas reportadas en la literatura (> 30
%vol., permiten solventar el temido apantallamiento de tensiones), utilizando la curva de
compresibilidad del polvo de Ti c.p grado-IV (Figura 3-10) y considerando la pérdida de
porosidad inherente a la etapa de sinterizacién (efecto que también se estudia en detalle
mas adelante en esta TESIS DOCTORAL).
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CURVA DE COMPRESIBILIDAD DEL POLVO DE TITANIO
701

Densidad relativa ( %)
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Figura 3-10. Curva de compresibilidad del polvo de Titanio c.p grado-IV. En la gréfica se sefialan las
presiones de compactacién seleccionadas (38.5

En este sentido, los valores de las presiones de compactacion seleccionados han sido
38.5; 89.7; 147.4 y 211.5 MPa. Se realizaron tres experiencias para cada condicion, en
todas se utilizé la misma masa de polvo (5.14 g). Tal cantidad se calculd para la condicion
mas desfavorable (porosidad nula donde la densidad del macizo es de 4.507 g/cm®) y
garantizando una relacion altura/diametro igual a 0.8, lo cual minimiza el efecto de la
presién de compactacion [5, 6], conforme a lo establecido en la norma ASTM E9-89A para
ensayos de compresion uniaxial[7]. El didmetro de la matriz utilizada es de 12.2 mm. Para
la medida de la masa de polvo se ha empleado una balanza digital DENVER
INSTRUMENT SI-2002 con sensibilidad de 0.01g (Figura 3-11).

Figura 3-11. Balanza digital DENVER INSTRUMENT SI-2002 empleada para medir la masa del polvo de
Titanio. El polvo se deposita sobre un vidrio reloj y se protege para evitar su rehidratacion.
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Antes de realizar el prensado de los compactos, es imprescindible lubricar el dispositivo
(matriz y punzoén). Para la misma se emplea una suspension de 10 g de cera (micropolvo
CPM para pulvimetalurgia de HOECHST) con 50 ml de acetona. Posteriormente, se
deposita la cantidad de polvo requerida en la matriz (5.14 g). El prensado se realiza en
una maquina universal INSTRON 5505 (Figura 3-12), la tasa de incremento en cada caso
es de 600 kgf/s, una vez alcanzada la correspondiente carga maxima, ésta se mantiene
durante dos minutos, a continuacién se descarga hasta los 10 kgf en 15 s, permaneciendo
15 s en dicho estadio. Una vez compactado los polvos, se traslada la matriz a una
segunda maquina universal de ensayos MALICET ET BLIN U-30 (Figura 3-13) con el fin
de retirar el compacto en verde de la matriz.

Figura 3-12. INSTRON 5505, equipamiento
empleado para compactar los polvos de Titanio

c.p.

Figura 3-13. MALICET ET BLIN U-30, méaquina
utilizada para extraer los compactos en verde.

3.1.4 Sinterizacién de los compactos

El proceso de sinterizacion se llevd a cabo colocando las muestras en una bandeja
rectangular de alimina, en un horno de sinterizaciébn con tubo ceramico horizontal
CARBOLYTE STF 15/75/450 (Figura 3-14), empleando cuatro temperaturas de
sinterizacion: 1000°C, 1100°C, 1200°C y 1300°C. El proceso se llevo a cabo en alto vacio
(< 0.05 =5 x 10~*mbar) durante dos (2) horas. En la Figura 3-15 se muestra el ciclo
de sinterizacion empleado para la programacion del horno.
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Figura 3-14. Horno de sinterizacion CARBOLYTE STF con sistema de vacio.

Ciclo sinterizacion
1200

1°C/min Temperaturade consigna
1000 5°C/min 4.6 o

10°C/min
Enfriamiento lento
800

600 | 20°C/min

400

Temperatura (°C)

200

0 50 100 150 200 250

Tiempo (min)

Figura 3-15. Ciclo de sinterizacion empleado para la programacion del horno de sinterizacion.

3.2 Caracterizacion microestructural y mecanica de los compactos
de titanio poroso.

En este apartado se describen las técnicas de caracterizacion de los materiales utilizados
en esta TESIS DOCTORAL vy las condiciones experimentales empleadas en aras de
estudiar la influencia de los parametros inherentes al procesamiento pulvimetalirgico
(presion, temperatura y tiempo) sobre las caracteristicas microestructurales y el
comportamiento mecénico de los compactos de Titanio poroso obtenidos. Para ello se
han cortado los compactos sinterizados en tres partes: una superior, una central y una
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inferior (Figura 3-16). Inicialmente, este analisis se ha se ha llevado a cabo solo en la
zona central de las muestras, debido a que esta presenta una distribucion de poros mas
homogénea. Posteriormente, el mismo analisis se extiende a las otras dos secciones del
compacto, con el fin de estudiar posibles gradientes de porosidad producto del efecto de
la presion de compactacion([8], ver Figura 3-17.

d: diametro de la 175 T
matriz 7.3 /7-?/ \l6.9 \\\[ 7.3
T 150 ] 7 }
, o £ LN\ o 2 2
o R g
o S N 7 / .9
S £ 100 82 N\ 172 7]
< 5] 6 \ I ~— / 6.8
© NN /
S 60 \ \ 7.1 /871t
5 50N \
< N 6.6 \ 6.6
- .
6.5 7.0
10 75 50 25 0 25 50 75 10
Distancia Radial (mm)

Figura 3-17. Distribucion de densidad en un

Figura 3-16. Compacto seccionado para estudiar compacto comprimido s6lo desde la base superior [8]

posibles cambios de porosidad en la muestra.

3.2.1 Evaluacion de las propiedades fisicas: densidad, porosidad total e
interconectada.

Una vez sinterizados los compactos porosos de titanio, se procede a determinar la
densidad p y la porosidad interconectada P; aplicando el método de Arquimedes con
impregnacion mediante agua destilada, por ser el método mas sencillo y fiable desde el
punto de vista experimental. Dicho método viene descrito en la normativa ASTM C373-
88[9]. El procedimiento a seguir para aplicar el método consiste en los siguientes pasos:

1. Evaluar la masa de la probeta seca. Pesar la probeta en seco, y registrar el valor
de la masa (g) de la probeta (Mg, ).

2. Calentar la probeta en agua destilada durante 5 horas (Figura 3-18).
3. Dejar reposar la probeta en agua destilada durante 24 horas.
4, Pesar la probeta impregnada sumergida en agua. Este valor corresponde a la

masa (g) de la probeta sumergida, Mg, mergiaa (Ver Figura 3-19).

5. Sacar la probeta sumergida y eliminar el exceso de agua con un pafio himedo.
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6. Pesar la probeta sin el agua sobrante. Este valor corresponde a la masa (g) de la
probeta saturada Ms,turada-

Para la medicion de la masa de las probetas se utiliz6 una balanza digital OHAUS
EXPLORER PRO modelo EP114C con una sensibilidad de 0.0001 g (Figura 3-19).

En cada caso se efectuaron tres mediciones tanto de la masa sumergida como de la
masa saturada, con el fin de minimizar el error inherente a la medicién y porosidad de las
muestras.

Figura 3-18. Detalle de las probetas dentro del Figura 3-19. Balanza OHAUS EXPLORER PRO,
calentador de agua. medicion de la masa sumergida.

Una vez obtenidos los datos de la masa de cada compacto, se procede a calcular la
densidad y el porcentaje de la porosidad interconectada de acuerdo a las siguientes
expresiones (3-1), (3-2) y (3-3).

p= Mseco (3-1)
Msaturada - Msumergida
P=100x(1--% -
( PTi) (3-2)
Msaturada—Mseco
P mnterconectada = furad x 100 (3-3)

Msaturada— Msumerg ida
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3.2.2 Caracterizacién microestructural.

Para llevar a cabo la caracterizacion microestructural mediante Andlisis de Imégenes, las
muestras se deben preparar mediante una secuencia de pasos de corte, montaje,
desbaste y pulido.

El primer evento es el corte del compacto, el cual se realiz6 de modo que quedase
expuesta una superficie que contenga el eje del cilindro. Debido a la simetria de
revolucioén, cualquier didmetro es adecuado para realizar el corte (Figura 3-20).

Corte plano
medio

< >

-

Montaje terminado

Montaje en baquelita:
posicidon de la probeta

Figura 3-20. Corte y montaje de muestras

Para el corte de las muestras se ha empleado una maquina STRUERS SECOTOM-10
(Figura 3-21). Se ha seleccionado una velocidad de giro del disco de corte de 3000 rpm vy
una velocidad de avance 0.025 mm/s. Luego, para facilitar la manipulacién de la probeta
durante las fases posteriores del proceso de preparacién metalografico se realiza un
montaje en resina fendlica (baquelita), utilizando una  empastilladora
BUEHLER/METASERV PNEUMET (Figura 3-22).

Capitulo Ill: Materiales y procedimiento experimental

H
~
o



Obtencidn y caracterizacion de Ti c.p poroso para aplicaciones biomédicas

Figura 3-21. Cortadora STRUERS SECOTOM-10

La fase de preparacion de las muestras se llevd a cabo manualmente, siguiendo los

pasos que se resumen en la Tabla 3-5.

Tabla 3-5. Etapas seguidas en la preparacion de las muestras para su caracterizacion microestructural

mediante microscopia 6ptica.

Figura 3-22.

Empastilladora

BUEHLER/METASERYV PNEUMET.

Etapa Medio Tiempo (min) Discos
Hasta hacer desaparecer Papel abrasivo de
Etapa 1: desbaste Agua las marcas dejadas por el Pel ;
- SiC, 240
corte mecanico
Hasta hacer desaparecer Papel abrasivo de
Etapa 2: desbaste Agua las marcas dejadas por la Pel ;
i . SiC, 600
lija anterior
Hasta hacer desaparecer .
Etapa 3: desbaste Agua las marcas dejadas por la Papell abrasivo de
i . SiC, 1000
lija anterior
Hasta hacer desaparecer Papel abrasivo de
Etapa 4: desbaste Agua las marcas dejadas por la P

lija anterior

SiC, 2400

Etapa 5: pulido

Pasta de diamante
de 3um + agua

15 minutos

Etapa 6: pulido

MAGOMET +
Peréxido de
Hidrégeno al 30%

20 minutos para probetas
con porosidad baja vy
elevada (30=>%P< 60%)-
90 minutos (30%>P<60%)

La probeta se prepar6 mediante pasos convencionales de desbaste mecanico (etapas 1 -
4). Para llevar a cabo estas etapas se hace pasar la muestra por papeles de carburo de
silicio (240, 600, 1000 y 2400) los cuales se adaptan a una maquina una lijadora orbital
STRUERS KNUTH-ROTOR-3 (Figura 3-23). La presion aplicada debe ser uniforme sobre
toda la probeta para evitar la formacion de planos y/o la deformacion plastica excesiva del
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material. Luego, se procede al pulido de la probeta (etapa 5), para lo cual se utilizé pasta
de diamante Struers DiaDuo con un tamafio de particulas de 3um en una pulidora
automética BUEHLER (Figura 3-24).

KNUTH - ROTOR 2

Figura 3-23. Lijadora STRUERS KNUTH-ROTOR-3. Figura 3-24. Pulido mecanico con pasta de
diamante 3 mm en pulidora automatica

Posteriormente, se realizé6 un pulido mecano-quimico (etapa 6) usando una pulidora
automatica STRUERS LABOPOL-6 con disco de fijacion magnética (Figura 3-25), y
usando un pafio de pulir adecuado con una mezcla de 6xido de magnesio (MAGOMET) y
peréxido de hidrégeno (H,O,) al 30%. El pulido se detiene cuando la probeta luce opaca,
indicador de que los poros se han revelado completamente. Se debe insistir en revelar la
porosidad real de la probeta (evitar los poros tapados) y contrastar con los resultados del
método de Arquimedes (seccion 3.2.1 del presente documento). El tiempo de pulido
puede variar entre 20 minutos para probetas con una porosidad baja y elevada, y hasta 90
minutos para probetas con una porosidad media.

Figura 3-25. Pulido mecano-quimico en pulidora orbital automéatica STRUERS LABOPOL-6.
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Finalmente, la muestra superficie de la muestra se limpia con agua a presion y alcohol.
Para probetas con porosidad media a elevada (50-70%) la limpieza debe hacerse dentro
de un bafio ultrasénico en alcohol (Figura 3-26) durante un (1) minuto, para eliminar
completamente los residuos de MAGOMET de los poros y luego sacudir para hacer salir
el alcohol que ha quedado entre los poros y secar con un algodén presionando la
superficie. Una vez preparadas las muestras se procede a realizar el analisis de
imagenes.

(@) (b)

Figura 3-26. Equipo de ultrasonidos ULTRASONS P-Selecta usado para limpieza de poros.

Para el analisis de imagen se ha empleado un microscopio 6ptico metalografico NIKON
EPIPHOT, provisto de una camara JENOPTIK PROGRES C3 acoplada a un ordenador
(Figura 3-27) y el programa de analisis IMAGE-PRO PLUS 6.2.

Figura 3-27. Equipo de andlisis de imagen.
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El objetivo del andlisis de imagen es la determinacion de la porosidad (P), y de los parametros
parametros morfologicos de los poros: diametro equivalente (D), factor de forma (F), distancia
distancia media entre poros (1), interconectividad entre poros (Cpere), cOnvexidad (R) y densidad de
densidad de poros (Dy). Los parametros que facilita directamente el programa de analisis de imagen
de imagen son los que se observan en la Figura 3-28. Pardmetros obtenidos directamente del programa:
(a) area, (b) aspecto, (c) diametro principal, (d) perimetro, (e) perimetro convexo, (f) redondez.Figura 3-28.
Parala determinacion de dichos parametros, se analizd la seccion transversal de los materiales y se
cuantificé la porosidad superficial por reduccién de las fotografias aimagenes binarias mediante
andlisis digital, se han tomado 10 micrografias a 50 aumentos, cubriendo toda la secci6n del

del compacto, calculandose dichos parametros como el valor medio. A partir de estos se determinan
determinan los parametros morfolégicos de los poros ya mencionados, los cuales se resumen en la
resumen en la Tabla 3-6. Parametros morfolégicos de los poros determinados mediante el analisis de

imagen.
Parametro Descripcion Ecuacién
Representa una medida de la
El factor de forma (F;) redondez de los poros y toma 1
valores desde cero, en poros con Fe= W

maxima irregularidad, hasta uno,
en poros esféricos (Figura 3-29).

Donde W: es la redondez

La convexidad (R)

Cuantifica el nivel de tortuosidad
(hendiduras) en los bordes de un
poro, correspondiendo el valor de
uno (1) al caso de un circulo
perfecto[10]. Ver Figura 3-30.

Diametro equivalente
(Deq)

Tomado como el valor del
didmetro principal.

Ver Figura 3-28

Densidad de poros (D,)

Cociente entre el nimero de poros
en la imagen y la superficie total
de la micrografia

N°de poros
D,=——
Amicrografia

Interconectividad entre

Mide la probabilidad de encontrar
cadenas largas de  poros
conectados.

existen

Cporo

2 Nporo/poro

2 Nporo/poro + Nporo/matriz

Donde, Nopor0/poro Y Nporo/matriz

poros (Cporo) Cuando  Cporo =1 1O representan el numero  de
intercaras poro/matriz, y cuando | intercaras poro/poro
Cooro =0 los  poros  estan | poro/matriz, respectivamente,
completamente aislados interceptadas por unidad de
longitud de linea sobre una
micrografia.
Denominada  también como

Distancia media entre
poros (1)

camino libre medio de matriz o
tamafio medio de los cuellos entre
poros [11]

__t  100-p
1-Cporo P e
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Porosidad (P)

Porosidad total
area de los poros y el area total de
la imagen.

en funcién del

YiA;
Ay
Siendo, A; el area del poro i-
ésimo de laimagen y Ay el area
total de la imagen

P =100-

Area

Aspecto

Diametro (principal)

&

Area del objeto, no incluye el area
de los agujeros si la opcion <Fill
Holes> esté desactivada.

@)

Perimetro

Relacion entre el eje mayor y el
eje menor de la elipse equivalente
al objeto.

(b)

Perimetro (convexo)

Longitud promedio de los
diametros medidos en intervalos
de dos grados y pasando a través
del centroide del objeto

()

Redondez

Longitud del contorno del objeto.
Més precisa que la versién
anterior. La vieja version llamada
ahora <Perimeter2>.

(d)

Perimetro del contorno convexo

del objeto.

(Perimetro)?
41 X area
Usa el perimetro® y el <Area> por
defecto. Seleccionar >Perimeter>
y <Area(polygon)> para una
redondez mas precisa.

U]

Figura 3-28. Parametros obtenidos directamente del programa: (a) area, (b) aspecto, (c) diametro principal,
(d) perimetro, (e) perimetro convexo, (f) redondez.

Tabla 3-6. Parametros morfolégicos de los poros determinados mediante el andlisis de imagen.

Parametro |

Descripcion

Ecuacion
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El factor de forma (Fy)

Representa una medida de la
redondez de los poros y toma
valores desde cero, en poros con
maxima irregularidad, hasta uno,
en poros esféricos (Figura 3-29).

1

Donde W: es la redondez

La convexidad (R)

Cuantifica el nivel de tortuosidad
(hendiduras) en los bordes de un
poro, correspondiendo el valor de
uno (1) al caso de un circulo
perfecto[10]. Ver Figura 3-30.

Diametro equivalente
(Deq)

Tomado como el valor del
diametro principal.

Ver Figura 3-28

Densidad de poros (D,)

Cociente entre el nimero de poros
en la imagen y la superficie total
de la micrografia

__ N°deporos

p
Amicrografia

Interconectividad entre
poros (Cporo)

Mide la probabilidad de encontrar
cadenas largas de  poros
conectados.

Cuando C,,o =1 nO  existen
intercaras poro/matriz, y cuando
Cporo =0 los poros estan
completamente aislados

Cporo
2 Nporo/poro

2 Nporo/poro + Nporo/matriz

Dondev Nporo/poro y Nporo/matriz
representan el nimero de
intercaras poro/poro y
poro/matriz, respectivamente,
interceptadas por unidad de
longitud de linea sobre una
micrografia.

Distancia media entre

Denominada también como
camino libre medio de matriz o

1 100 - P

A= D
1- Cporo p o

poros (1) tamafio medio de los cuellos entre
poros [11]
iA;
. g P =100- 2id,
Porosidad total en funcién del Ar

Porosidad (P)

area de los poros y el area total de
la imagen.

Siendo, A; el area del poro i-
ésimo de laimagen y Ay el area
total de laimagen
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10 0785 0.604 ” “
X ‘ * 0.71 0.80
0.232 0.544 0.161 067 0.78

Figura 3-29. Factor de forma de algunas Figura 3-30. Convexidad de algunas geometrias de
geometrias. poros.

Por ultimo, la distancia media entre poros A (ecuacién jError! No se encuentra el origen
de la referencia.) se ha determinado a partir de cuatro (4) micrografias tomadas a 200
aumentos sobre la seccion del compacto. En cada micrografia se han dibujado 10 lineas
(cinco (5) en disposicion vertical, tres (3) en disposicion horizontal y dos (2) en diagonal
cubriendo toda la imagen) como se muestra en la Figura 3-31, y se ha determinado el
grado de interconectividad (Cporo), €cuacion jError! No se encuentra el origen de la
referencia.), como el valor medio * dispersién (desviacion tipica del conjunto de datos de
las cuatro (4) micrografias).
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untitled001mask. tif, 50%

Figura 3-31. Ejemplo del trazado de las lineas (en amarillo) de mapeo para el andlisis de contiglidad
poro/poro y poro/matriz a 200X.

3.3 Ensayos mecanicos

En apartados previos se ha establecido claramente que uno de los objetivos
fundamentales de este trabajo es la caracterizacion del comportamiento mecénico de los
compactos. Con la caracterizacion de las propiedades mecanicas se busca encontrar la
influencia de las variables de procesamiento sobre el comportamiento mecanico de los
compactos. La caracterizacion de propiedades mecanicas incluye la evaluacion del
Mdédulo de Young y la resistencia a la fluencia mediante ensayos de compresion uniaxial,
y la determinacion del Médulo de Young dinamico mediante la técnica de ultrasonidos.

3.3.1 Evaluacion de las propiedades mecénicas mediante ensayos de compresidn
uniaxial.

La preparacion de las probetas consiste en mecanizar y/o cortar los compactos para
conseguir una relacién altura/diametro de 0.8, tal como lo indica la norma ASTM E9-89A
para ensayos de compresion[7]. Luego del corte, se realiza un proceso de desbaste para
obtener bases plano-paralelas, necesarias en este ensayo. Antes de ubicar la probeta en
la maquina se limpian extremos de la misma y las bases de los soportes de carga con un
desgrasante, por ejemplo acetona, con el fin de eliminar grasa o suciedad y para disminuir
la friccién (lubricar) se recubre la muestra con teflon. Una vez se han realizado estos
pasos el compacto se coloca en el centro del plato de la maquina universal de ensayos de
manera en aras de garantizar la concentricidad de la carga. Para el ensayo de
compresion se emplea una maquina de ensayos universal marca INSTRON 5505 Figura
3-32.

Capitulo Ill: Materiales y procedimiento experimental

H
o0
N



Obtencidn y caracterizacion de Ti c.p poroso para aplicaciones biomédicas

Figura 3-32. Instron 5505, equipamiento empleado para realizar los ensayos de compresion uniaxial.

El control del ensayo se ha realizado de dos maneras:

e Control de desplazamiento: Se ha utilizado este procedimiento para los
compuestos de menor resistencia. La velocidad del ensayo depende de la altura
de la probeta y es de 0.005 multiplicada por la altura inicial de la probeta en mm
(mm/minuto), de manera que el ensayo finaliza cuando la probeta se ha
deformado, reduciendo su altura un 50%.

e Control en carga: La maquina universal utilizada para los ensayos tiene un limite
superior de carga de 9000 kg, de manera que para los compactos de mayor
resistencia (mayor temperatura de sinterizacion), la carga alcanza este valor sin
haberse deformado el 50% de la altura del mismo. Por ello el ensayo se realiza, al
igual que en el caso anterior, imponiendo una velocidad de ensayo, pero se dara
como finalizado cuando la carga llegue a los 9000 kg.

En general, las curvas de compresion tipicas de las espumas metdlicas (materiales
metalicos porosos) muestran el siguiente comportamiento: una primera zona de
deformacién elastica, seguido de una segunda zona, dénde ocurre la compresion vy
distorsién de los poros lo cual se ve relacionado con un cambio en el médulo de Young, y
finalmente, la densificacion y el cambio de comportamiento de compresién del material,
mostrado en la grafica como un incremento brusco del flujo de esfuerzo. En la Figura 3-33
se observa un ejemplo de curva de tensién-deformacién de compresién para el titanio con
diferentes porosidades[12].
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Figura 3-33. Ejemplos de curvas esfuerzo-deformacion obtenidas mediante ensayos de compresion estatica
de muestras de Titanio (¢: 16mm,h = 16mm) con diferentes porosidades. Con desplazamientos desde 1
hasta 7mm. Los cilindros deformados plasticamente son descargados y recargados (ensayo tipo histéresis).
Las muestras han sido orientadas perpendicularmente a la direcciéon de compactacion[12].

A partir de la curva esfuerzo-deformacion obtenida del ensayo de compresion se
determinan tanto el modulo de Young como el limite elastico para cada compacto. Se han
eliminado los tramos iniciales, no lineales, de las curvas obtenidas del ensayo,
correspondientes a la deformacion del teflon utilizado como lubricante, obteniéndose las
curvas con un origen comun. El modulo de Young se determina como la pendiente de la
recta tangente a la curva esfuerzo-deformacion en la zona elastica. Este valor se corrige
teniendo en cuenta la rigidez de la maquina de ensayo, Instron 5505, cuyo valor es de
87.895 kN/mm. Introduciendo esta correccién se obtiene el médulo de Young del ensayo
de compresion E.. Luego, para determinar el limite elastico (o,), se traza una recta
paralela al tramo lineal de la curva partiendo de una deformacion del 0,2% (0,002 de
deformacién unitaria). El punto de corte con la curva determina el valor del limite elastico.

3.3.2 Determinacion del médulo de Young a partir de la porosidad y el factor de
forma.

El modulo de Young de un compacto poroso E,, puede calcularse a partir de la porosidad
y del factor de forma de los poros mediante la relacion de Nielsen[13], la cual se muestra
en la ecuacion (3-4),
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(3-4)

Donde, E7; es el modulo de Young del Titanio completamente libre de poros (110 GPa), P
es la porosidad del compacto y Fy es el factor de forma de los poros del compacto. Los
resultados del Médulo de Young estimados mediante la relacibn de Nielsen son
comparados con los resultados del ensayo de compresion.

3.3.3 Evaluacién del médulo de Young dindmico por ultrasonidos

Para la evaluacion del médulo de Young dinamico mediante ultrasonidos se ha empleado
un equipo Krautkramer USM 35 (Figura 3-34), el cual fue usado para estimar las
velocidades de propagacion de las ondas acusticas, tanto longitudinales como
transversales.

Figura 3-34. Equipo de ultrasonidos KRAUTKRAMER USM 35.

Con el fin de evaluar las ondas longitudinales se ha empleado un palpador Panametric S-
NDT PF4R-10 de 4 MHz de 10mm (Figura 3-35(a)) y un fluido de acople para ultrasonidos
(Sonotrace grade 30). Por otra parte, para la medicién de las ondas transversales se ha
usado un palpador Panametric S-V153 de 1.0 MHz/.5” (Figura 3-35(b)) y un acople de
ondas de corte (Panametric S-NDT). Para muestras de Titanio c.p no poroso, los valores
de las velocidades de propagacion de las ondas longitudinales V; y transversales V son
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61 km/s y 3.12 km/s, respectivamente [14] y el valor del m6dulo elastico es de 100 — 110
GPa[15].

@ (b)

Figura 3-35. (a) Palpador PANAMERIC S-NDT PF4R-10; (b) Palpador PANAMETRIC S V153.

Una vez se ha determinado la velocidad de propagacion de las ondas acusticas
longitudinales V; (km/s) y la velocidad de propagacion de las ondas acusticas
transversales V;(km/s), el valor del modulo de Young dindmico E;(GPa) se obtiene
segun la ecuacion (3-5) [16, 17].

vi(3v? - 417%)] 9

E, =
a "[ vi — vk

Donde p es la densidad del material en (g/cm?).

Para detalles relacionados con la preparacion de las muestras para el ensayo ver seccion
0 del presente documento.

3.4 Limites de la pulvimetalurgia convencional (bajas presiones de
compactaciéon y Loose Sintering).

El siguiente paso después de la fabricacion de las probetas mediante pulvimetalrugia
convencional es conseguir probetas con la maxima porosidad permitida por esta técnica,
llegando a los limites de la pulvimetalurgia de polvos convencional y garantizando el
equilibrio mecanico y biofuncional. Por lo tanto, se fabricaron nuevas probetas a bajas
presiones de compactacion (13MPa y 38.5MPa) y sin compactacion previa (OMPa)
aplicando la técnica de loose sintering. Con el fin de disminuir la oxidacion y mejorar la
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calidad de los cuellos de sinterizacion en las probetas se mejor6é el vacio en la
sinterizacion y se trabajé con temperaturas de sinterizaciéon de 1000, 1100, 1200 y
1300°C. En la Figura 3-36 se muestra la ruta de procesamiento de las muestras mediante
PM convencional sin aplicacién de presion de compactacion.

Objetivo general: obtener estructuras de Ti poroso que permitan lograr un balance
entre el comportamiento mecénico (resistencia mecanica) y biofuncional de los
implantes (apantallamiento de tensiones y bone-ingrowth).

PM NO CONVENCIONAL,
PRESIONES BAJAS

Consisteen

Tic.pgrado-4
Tamarfios de particulas: 9.7um (10%),
23.3um (50%), 98.4um (90% ).

!

Mezcla: 40 min.

1
v %
Prensado uniaxial y unidireccional Loose sintering
(13y 38.5MPa) (OMPa)

I |
¥

Sinterizacion en
alto vacio(10-mbar)
Temperaturas: 1000°C, 1100°C, 1200°C,
1300°C.
Tiempo: 2h

y

CARACTERIZACION

v |

PROPIEDADES FISICAS CARACTERIZACION PROPIEDADES MECANICAS
MICROESTRUCTURAL

Médulo de Young *  Moddulo de
Young dindmico

Porosidad, factor de forma (F),
Diametro equivalente (D,), densidad
de los poros (Dy), distancia entre los
poros (A) y contiglidad de poros o
camino libre entre poroso (Cpre )

Densidad

Método de Arquimedes por Limite de fluencia
inmersion en agua destilada

(ASTM C373-88)

Técnica de
ultrasonidos
ASTM E494-10

Ensayos de compresion
uniaxial ASTM E9-89a

Andlisis de imagenes por (h/d=0.8)
microscopia éptica: Equipos:

microscopio 6ptico Nikén EPIPHOT

y cadmara JENOPTIK PROGRES C3

Programa: IMAGE-PRO PLUS 6.2

¢Se ha logrado el equilibrio entre las
Si propiedades mecéanicas y No
biofuncionales?
|
v v
PROCESO EVALUAR
OPTIMIZADO NUEVAS
ALTERNATIVAS
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Figura 3-36. Esquema del proceso de fabricacion de titanio poroso mediante metalurgia de polvos
convencional. Se resalta la ruta empleada en este apartado.
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3.4.1 Mezcla

El proceso de mezcla de los polvos se realiza tal como se describe en la seccién 3.1.2.

3.4.2 Etapade prensado de los polvos

Como se ha mencionado anteriormente, uno de los objetivos de la presente TESIS
DOCTORAL es evaluar el efecto de la presion de compactacion en la porosidad y las
propiedades mecanicas de los compactos porosos. En esta seccion, el rango de
porosidad y la elecciébn de las presiones de compactacion se han seleccionado de
acuerdo a las cotas reportadas en la literatura (= 30%vol., permiten solventar el temido
apantallamiento de tensiones), utilizando la curva de compresibilidad del polvo e Ti c.p
grado 4 (Figura 3-37), seleccionando los rangos de presion que conlleven a obtener la
maxima porosidad permisible en funcion de los resultados del proceso de PM
Convencional discutido en el apartado 3.1, y considerando la pérdida de porosidad
inherente a la etapa de sinterizacién. En este sentido los valores de las presiones de
compactacion seleccionados han sido 13; 38.5 y 0 MPa (este ultimo implementando la
técnica de “Loose sintering” sinterizar sin compactacion previa). Se realizaron dos
experiencias para condicién, usando la misma masa de polvo (5.14g). Tal cantidad fue
calculada teniendo en cuenta la condicion mas desfavorable (porosidad nula), donde la
densidad corresponde al Ti macizo (4.507g/cm® y garantizando una relacién altura
didmetro igual a 0.8, requerimiento establecido por la horma ASTM E9-89A para ensayos
de compresion uniaxial [7].

CURVA DE COMPRESIBILIDAD DEL POLVO DE TITANIO
70

65.: /

Densidad (%)
(6] (0]
0 o

(&)}
o
1

IN
a
1

A
o

T T T T T T T T T T 1
50 100 150 200 250 300
Presion (MPa)

o

Figura 3-37. Curva de compresibilidad del polvo de Titanio c.p grado-4.
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Fabricacion de Titanio poroso usando bajas presiones de compactacion. Para la
fabricacion de los compactos que precisan de compactacion previa (13 y 38.5MPa) el
diametro de la matriz empleada es de 12.2mm. Para la medida de la masa de polvo se ha
empleado una balanza digital DENVER INSTRUMENTS SI-2002 con sensibilidad 0.01g
(Figura 3-38).

S1-2002

Figura 3-38. Balanza digital DENVER INSTRUMENT SI-2002 con precision 0.01g.

Antes de realizar el prensado el juego matriz y punzén se lubrican con una suspension
compuesta de 10 g de cera (micropolvo CPM para pulvimetalurgia de HOECHST) por
cada 50 ml de acetona. Luego, se deposita la cantidad requerida de polvo en la matriz
(5.149) y se vibra la maquina VIBROMET POLISHER (Figura 3-39) durante 2 minutos.
Una vez finalizado el proceso de vibracion, necesario para que el polvo quede repartido
de manera homogénea, se coloca la sufridera superior y por ultimo el punzén.

El prensado de los compactos se realiza en una maquina universal INSTRON 5505
(Figura 3-40), iniciando con una tasa de incremento en cada caso es de 60 kgf/s, hasta
alcanzar 120 kg, luego se aplica una velocidad de 600kgf/min y una vez alcanzada la
correspondiente carga maxima (es decir, la carga correspondiente a la presion de
compactacion de 13 o 38.5MPa), ésta se mantiene durante dos (2) minutos, a
continuacion se descarga hasta los 10 kgf en 15 s, permaneciendo 15 s en dicho estadio
(Figura 3-42). Una vez compactado los polvos, se traslada la matriz a una segunda
maquina universal de ensayos MALICET ET BLIN U-30 (Figura 3-41) con el fin de retirar
el compacto en verde de la matriz.
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(@) (b)

Figura 3-39. (a) Vibradora VIBROMET POLISHER usada para el vibrado de los polvos de Titanio; (b) Matriz y
juego de punzones.

Figura 3-40. INSTRON 5505, equipamiento
empleado para compactar los polvos de Titanio

c.p.

Figura 3-41. MALICET ET BLIN U-30, méaquina
utilizada para extraer los compactos en verde.
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Figura 3-42. Rampa de prensado empleada para la fabricacién de los compactos.

Fabricacion de Titanio poroso sin compactacion previa (“loose sintering”). El
objetivo de la técnica Loose Sintering es lograr la maxima porosidad admisible en la
técnica de PM convencional, mediante la ausencia de aplicacion de presion de
compactacion. Se han obtenido dos tipos de compactos: de densidad aparente y de
densidad de golpeo.

En los compactos denominados de densidad aparente el polvo se vierte en un molde de
alimina, y cuya densidad del polvo es medida en el fluidimetro de Hall, donde se deja
caer polvo en una cubeta con dimensiones determinadas a una altura de 25 mm y
posteriormente se realiza el sinterizado. Con estos compactos se conoce que se podria
alcanzar una porosidad maxima del 63% aunque esto no se consigue debido al efecto de
la sinterizacion.

En los compactos denominados de densidad de golpeo una vez introducido el polvo
(previamente pesado en la balanza) con la ayuda de un pincel, se hace vibrar 2 minutos
en una maquina de vibracién VIBROMET POLISHER (Figura 3-39(a)).

Para las dos primeras series (1000°C y 1100°C) se fabricaron dos probetas, una probeta
de 3 g y otra de 5 g. Esta medida se definié debido a que en ensayos precedentes se
comprobd que las probetas tendian a pandearse, debido a su elevada altura, por lo cual
se hizo una correccion de la altura para corroborar si el hecho de introducir una menor
cantidad de polvo, podria disminuir ese efecto. Conforme se iban obteniendo las probetas
sinterizadas, se comprob6 que dicha tendencia al pandeo, era muy leve, y sin embargo la
esbeltez de los compactos de 3g era despreciable. Por ello, las siguientes dos series
(1200°C y 1300°C) ambas probetas de LS son de 5,14 g.
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3.4.3 Sinterizacion

El proceso de sinterizacion se llevd a cabo colocando las muestras fabricadas con
presiones de compactacion de 13 y 38.5 MPa y las probetas fabricadas por “oose
sintering” en una bandeja rectangular de aliumina, en un hormno de sinterizacién con tubo
cerdmico horizontal (CARBOLYTE STF 15/75/450) mostrado en la Figura 3-43,
empleando cuatro temperaturas de sinterizacion: 1000°C, 1100°C, 1200°C y 1300°C. La
sinterizacion se ha llevado a cabo en alto vacio (< 0.05 Pa = 5 x 10~*mbar) durante dos
(2) horas En la Figura 3-44 se muestra el ciclo de sinterizacion empleado para la
programacion del horno de sinterizacion.

Figura 3-43. Horno de Sinterizacion CARBOLYTE STF 15/75/450.

Ciclo sinterizacion

1200
1°C/min Temperatura de consigna
1000 5°C/min~ 4o N

10°C/min
Enfriamiento lento
800

600 | 20°C/min,

400

Temperatura (°C)

200

0 50 100 150 200 250

Tiempo (min)

Figura 3-44. Ciclo de sinterizacién empleado para la programacion del horno de sinterizacion.
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3.4.4 Caracterizacién de los materiales.

Para la caracterizacion de los materiales obtenidos mediante este proceso se emplearon
las metodologias y técnicas experimentales descritas en la seccién 3.2.

3.4.5 Ensayos mecanicos.

Los ensayos mecénicos realizados a estos materiales, conducentes a estudiar el efecto
de los parametros del proceso aplicado se describieron previamente en la seccion 3.3.
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3.5 Fabricacién de probetas mediante la técnica de espaciadores
“Space Holder Technique”.

En aras de alcanzar una mayor porosidad y controlar la cantidad, distribucion y forma de
los poros en los compactos de Ti c.p grado-IV, se implementa la técnica de espaciadores
usando cloruro de sodio como espaciador con porcentajes entre 30 y 70% en volumen. A
continuacion, se describen los protocolos y actividades experimentales conducentes a
obtener y caracterizar los compactos, evaluando la influencia de los parametros de
procesamiento sobre la porosidad, conducentes a lograr un equilibrio de las propiedades
mecanicas y biofuncionales y reducir el temido apantallamiento de tensiones. Muy
importante es resaltar la descripcion de los protocolos de eliminaciéon del espaciador y la
influencia de los parametros del proceso de eliminacion de este sobre la integridad
estructural de los compactos.

En la Figura 3-45 se muestra un esquema de la fabricacion de las probetas mediante esta
técnica. Y a continuacion se describe cada una de las etapas del proceso.
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Objetivo general: obtener estructuras de Ti poroso que permitan lograr un balance
entre el comportamiento mecénico (resistencia mecanica) y biofuncional de los
implantes (apantallamiento de tensiones y bone-ingrowth).

PM NO CONVENCIONAL,
Space-holders technique

Consisteen

Tic.pgrado-4
Tamarfios de particulas: 9.7um (10%),
23.3um (50%), 98.4um (90% ).

Espaciador: NaCl
Rango de proporciones: (40-70 vol.%)
Tamarios de particulas: 183 pm (10%),

384.6 um (50%), 701.8 um (90%),

v

Mezcla: 40 min.

¥

Prensado Uniaxial y unidireccional
(200, 400, 600, 800MPa)

v

Eliminacién del espaciador: disolucién
enagua destilada

y

Sinterizacién en alto vacio (5x10*mbar)
Temperatura:1250°C

Tiempo: 2h

!

CARACTERIZACION

v

v

2

PROPIEDADES FISICAS

CARACTERIZACION
MICROESTRUCTURAL

PROPIEDADES MECANICAS

Densidad

Método de Arquimedes por
inmersion en agua destilada
(ASTM C373-88)

Porosidad, factor de forma (F),
Diametro equivalente (D,), densidad
de los poros (D), distancia entre los
poros (A) y contiglidad de poros o
camino libre entre poroso (Cpore )

Andlisis de imagenes por
microscopia éptica: Equipos:
microscopio 6ptico Nikén EPIPHOT
y cadmara JENOPTIK PROGRES C3
Programa: IMAGE-PRO PLUS 6.2

J

Médulo de Young « Mobdulo de
Young dindmico

Limite de fluencia
Técnica de
ultrasonidos
ASTM E494-10

Ensayos de compresién
uniaxial ASTM E9-89a
(h/d=0.8)

Si

¢Se halogrado el equilibrio entre las
propiedades mecéanicas y
biofuncionales?

No

!

\’

PROCESO
OPTIMIZADO

EVALUAR
NUEVAS
ALTERNATIVAS

Figura 3-45. Esquema del proceso de fabricacion de titanio poroso mediante la técnica de espaciadores
(Space-holders Technique). Se resalta la ruta empleada en este apartado.
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3.5.1 Espaciador (Space Holder)

El material seleccionado como espaciador para el estudio es Cloruro de sodio (NacCl),
comercializado por Panreac Quimica Sau, con una pureza >99.5% vy distribucion de
tamafo de particulas menor que 183um (10%), 384um (50%) y 701um (90%), con una
morfologia equiaxial. La Tabla 3-7 [18] muestra la composicion quimica del espaciador,
asi como su pureza y propiedades fisicas. La Figura 3-46 muestra la distribucion del
tamafo de particulas del espaciador empleado en este estudio.

Tabla 3-7. Composicion y propiedades fisicas del polvo de NaCl empleado como espaciador(%p/p).

PUREZA NacCl LIMITES MAXIMOS DE IMPUREZAS
Insolubilidad en H,O 0.005

Pérdida por desecacion a 105 °C 0.2

N 0.001

Br 0.01

NO; 0.003

>09.5

Fe(CN); 0.0001
PO, 0,0005

SO, 0.001

I 0,002
Metales Pesados 0.0005

Solubilidad en Agua a 20°C g/l 360

. Densidad g/cm? 2.17

PROPIEDADES FISICAS
Punto de Fusién °C 804
Punto de Ebullicion °C 1413

Capitulo Ill: Materiales y procedimiento experimental

=
(o}
©



Materiales y Procedimiento Experimental
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Figura 3-46. Distribucién de tamafio de particulas de los polvos de NaCl empleados como espaciador.

3.5.2 Mezcla.

Los polvos de Ti c.p se mezclan con las proporciones en volumen de cristales de sal
(NaCl) necesarias para obtener las porosidades correspondientes al rango que se plantea
estudiar (30-70 % vol.). El calculo de las proporciones de Ti y NaCl se llevé a cabo
siguiendo la regla de mezclas (Tabla 3-8). Teniendo en cuenta que la densidad de cada
elemento: 4.51 g/cm?® para el Tiy 2.17 g/cm?® para el NaCl.

Tabla 3-8. Masa de Ti y NaCl segln sus porcentajes.

Proporciones (% en Volumen) Masa Ti (g) Masa NaCl (g)
70(Ti) / 30(NaCl) 31,75 6,51
60(Ti) / 40(NacCl) 27,06 8,68
50(Ti) / 50(NaCl) 22,55 10,85
40(Ti) / 60(NaCl) 18,04 13,02
30(Ti) / 70(NacCl) 13,53 15,19

Las proporciones calculadas en cada caso, se mezclan durante 40 minutos en una
TURBULA T2C (Figura 3-47) con el fin de asegurar una buena homogeneidad de la
mezcla de Tiy NaCl. Este proceso se repite antes de prensar cada lote de probetas
evitando de esta forma la influencia de los efectos de la segregacion de particulas
(pérdida de homogeneidad), fenémeno que depende el tiempo.
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Figura 3-47. Tarbula T2C, dispositivo empleado para homogenizar las mezclas de los polvos de Titanio y sal,
con el fin de evitar problemas de segregacion de las particulas de sal y titanio de mayor tamarfio.

3.5.3 Etapa de prensado de los polvos.

Como se ha mencionado anteriormente, en este proyecto se evalla la influencia de la
presion de compactacion en el proceso de eliminacién del espaciador, asi como en la
resistencia mecanica y la rigidez de los compactos porosos obtenidos. Considerando los
rangos de presion que figuran en la literatura (400 a 500 MPa)[19], [20], asi como las
curvas de compresibilidad del polvo de Titanio y de las respectivas mezclas (Tabla 3-9;
Figura 3-48 y Figura 3-49), se han establecido cuatro valores de presion de compactacion
a saber: 200, 400, 600 y 800 MPa.

Tabla 3-9. Densidad relativa y porosidad en verde estimada a partir de las curvas de compresibilidad de

Ti+NaCl.
Densidad Relativa (%) Porosidad maxima (%)
% NaCl 200 400 600 800 200 400 600 800
(MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (MPa)

0 61,42 73,96 81,25 84,79 - - - -
30 63,48 72,13 77,02 80,68 67 58 53 49
40 66,11 75,48 80,52 84,24 74 65 60 56
50 68,71 77,32 82,05 85,43 81 73 68 65
60 71,84 79,30 83,14 85,91 88 81 77 74
70 74,67 85,14 85,39 87,03 95 88 85 80
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Figura 3-48. Curvas de compresibilidad. Variacion de la densidad relativa con la presion y % de espaciador.
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Figura 3-49. Variacién de la porosidad en verde con la presion y % de espaciador.

Por otro lado, para el célculo de la masa de polvo, debe tenerse en cuenta que después
de la sinterizacion, la relacion altura/didmetro de la probeta debe ser igual a 0.8; conforme
a lo establecido en la norma ASTM E9-89a para ensayos de compresion [7] y que la altura
debe ser minima (para garantizar la homogeneidad y evitar el pandeo) y uniforme para
todos los compactos. El diametro de la matriz utilizada es de 8 mm, por lo cual, la altura
de las probetas se fij6 en 12 mm. Una vez calculado el volumen del cilindro, y a partir de
las densidades de las respectivas mezclas, podemos estimar la masa necesaria en cada

caso (Tabla 3-10).
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Tabla 3-10. Masa de la mezcla usada para cada presion de compactacion de acuerdo al porcentaje de
espaciador.

Masa de la Mezcla
Proporcion de NaCl
200 (MPa) 400 (MPa) 600 (MPa) 800 (MPa)
30 0.97 1.10 1.18 1.24
40 0.95 1.08 1.16 1.21
50 0.92 1.04 1.10 1.15
60 0.90 0.99 1.04 1.07
70 0.86 0.95 0.99 1.04

Para la medida de la masa de polvo se ha empleado una balanza digital DENVER
INSTRUMENT SI-2002 con sensibilidad de 0.01 g (Figura 3-50). Antes de realizar el
prensado de los compactos, es imprescindible lubricar el dispositivo (matriz y punzén).
Para la misma se usa una suspension de 10 g de cera (micropolvo CPM para
pulvimetalurgia de HOECHST) con 50 ml de acetona. Luego, se pesa la cantidad
correspondiente de polvo (de acuerdo a la presion de compactacion y el porcentaje de
NacCl, ver Tabla 3-10) y se vierte dicha cantidad en el interior de la matriz[21].

$1-2002

Figura 3-50. Balanza digital DENVER INSTRUMENT SI-2002 empleada para medir la masa del polvo de
Titanio. El polvo se deposita sobre un vidrio reloj y se protege para evitar su rehidratacion.
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El prensado se realiza en la maquina universal INSTRON 5505 (Figura 3-51). Inicialmente
se aplican 120 kgf a una velocidad de 1 kgf/s, a continuacién se continta aplicando carga
hasta alcanzar los valores correspondientes a cada condicién (200, 400, 600 y 800 MPa),
a razon de 10 kgf/s. Una vez alcanzada la correspondiente carga maxima, esta se
mantiene durante 2 minutos. Finalmente, se realiza la descarga total en un tiempo
constante de 15 s. Una vez compactados los polvos, se traslada la matriz a una segunda
magquina universal de ensayos MALICET ET BLIN U-30 (Figura 3-52jError! No se
encuentra el origen de la referencia.) con el fin de retirar el compacto en verde de la
matriz.

Figura 3-51. INSTRON 5505, equipamiento empleado Figura 3-52. MALICET ET BLIN U-30, maquina
para compactar los polvos de Titanio c.p. utilizada para extraer los compactos en verde.

3.5.4 Eliminacién del espaciador

Con el fin de estudiar los factores mas importantes involucrados en el proceso de
eliminacion del espaciador (repetitividad y viabilidad del procedimiento, integridad
estructural de los compactos porosos, porosidad y médulo de Young deseado), en esta
seccion se plantea un sencillo disefio de experimentos, ilustrado en la Figura 3-53.
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Parametros involucrados en el proceso de

eliminacion del espaciador
Contenido de espaciador (40-70%NacCl)
Presidon de compactacion (200, 400, 600 y 800 Mpa)
Velocidad de agitacion del agua
Temperatura del agua (Tamb y 50-60° C)

A 4

Seleccionar una
situacién intermedia

Parametros evaluados:
eIntegridad estructural,
*tiempo de remocién delasal,
*porosidad alcanzada (%)

40%NaCl, 600 MPa
Agua en movimiento
Tamb=25° C
Ciclosde 30 min

v

40%, 600 MPa
Porosidad:35.2%
Mddulo de Young 35.3 Gpa

Resultados: buena integridad y

disolucion de la

200 MPa

Resultados: Colapso de la matriz debido ala

agitacién y muchos ciclos

Resultados: Colapso de la  matriz

manipulacién, mejores resultados con 30min,

pero el tiempo total de ciclo es muy largo

Se extrapolan los resultados a limites de

sal %NaCly presion de compactacién

\

70%, 200 y 800 MPa
Agua en movimiento
Tamb=25° C
Ciclosde 30 min

60y 70%,
200, 400, 600 y 800 MPa
Agua en reposo
Tamb=25° C

por

800 MPa

Eliminar agitacidony evaluacién de los
W tiempos de los ciclos de inmersion

Agua en reposo
Tamb=50-60° C
Tiempo deciclo=4horas
Evacuacién del agua por
bombeo

\

Aplicar a todos los %NaCl
Agua en reposo
T amb=50-60° C
Tiempo de ciclo=4horas

Evacuacion del agua por bombeo

Figura 3-53. Diagrama de flujo del proceso de eliminacion de la sal.
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La Tabla 3-11 resume los pardmetros del proceso que se han de tener en cuenta en el
estudio y los rangos de cada variable

Tabla 3-11. Variables del proceso y rangos de experimentacion.

Factores Rango estudiado

Proporcion en volumen de NaCl (%) 40, 50, 60y 70

Temperatura del agua °C 20-26 y 50-60
Estado del agua destilada Reposo y agitacion
Tiempo de disolucién (h) 05,2y4

Presién de compactacion (MPa) 200, 400, 600 y 800

Inicialmente, se ha evaluado una combinacién de parametros “intermedia”. 40% en
volumen de NaCl y una presion de compactacion de 600 MPa. Para esta etapa, las
condiciones de disolucién son agua destilada a temperatura ambiente (RT~25°C) y varios
ciclos de inmersion de 0.5 h en agua agitada. Con el fin de evitar la saturacién, y por lo
tanto, tiempos de disolucién mas prolongados se debe cambiar el agua destilada cada
dos horas (2 h). Después de cada ciclo, las muestras son secadas a 110°C durante 0.5 h,
en una estufa CARBOLITE (Figura 3-54) y luego pesadas en una balanza digital OHAUS
EXPLORER PRO modelo EP114C con una sensibilidad de 0.0001 g (Figura 3-55), para
evaluar la cantidad de Ti c.p presente en la muestra.

Figura 3-54. Estufa CARBOLITE empleada para el secado de las muestras después de los ciclos de
eliminacion del espaciador.
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Figura 3-55. Balanza OHAUS EXPLORER PRO, medicién de la masa sumergida.

A partir de estos primeros resultados, se procede a aplicar los mismos parametros, para
las condiciones extremas (70% en vol. NaCl, y presiones de 200 y 800 MPa), obteniendo
pobre integridad estructural en las muestras, resultado no deseado (ver capitulo
Resultados y Discusién). En consecuencia, se decide eliminar el estado de agitacion del
agua del protocolo de eliminacion de sal.

Ahora se evalla la influencia de los tiempos de ciclos de inmersién (0.5, 2 y 4 h) para las
muestras de 60 y 70% NaCl y bajo todas las presiones de compactacion (200, 400, 600 y
800 MPa). Sin embargo, el nimero de ciclos de inmersion para completar la disolucién del
NaCl sigue siendo extenso, dando como resultado una pobre integridad estructural. Por lo
tanto, con el fin de mejorar los resultados, el agua es evacuada por succién (Figura 3-56)
para evitar la manipulacion excesiva de las muestras y la temperatura del agua sera
mayor que la ambiente (50-60°C), evitando generar turbulencias perjudiciales para la
integridad de los compactos. Para calentar el agua destilada se ha empleado un bafio de
arena Recisplac P-SELECTA (Figura 3-57), ajustando la temperatura mediante el
accionamiento de un reéstato. En este sentido se ha utilizado un termémetro para medir la
temperatura del agua y mantenerla entre 50 y 60 °C.

Finalmente, el protocolo planteado y optimizado fue aplicado al resto de porcentajes en
volumen de espaciador (30%, 40%, 50%), para todas las presiones evaluadas (200, 400,
600 y 800 MPa).
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Figura 3-57. Barfio de arena Recisplac P-
SELECTA empleado para mantener la temperatura
del agua destilada.

Figura 3-56. a) Extraccion del agua destilada y b)
muestra final en verde

3.5.5 Sinterizacién de los compactos

El proceso de sinterizacion se llevd a cabo colocando las muestras en una bandeja
rectangular de alimina, en un horno de sinterizacibn con tubo ceramico horizontal
CARBOLYTE STF 15/75/450 (Figura 3-58), a una temperatura de 1250°C, durante un
tiempo de dos (2) horas. El proceso se llevo a cabo en alto vacio (~5 x 10™>mbar). En la
Figura 3-59jError! No se encuentra el origen de la referencia. se presenta de forma
esquematica la rampa de temperatura empleada.

Figura 3-58. Horno de Sinterizacion CARBOLYTE STF 15/75/450 empleado para la sinterizacion de los
compactos porosos.

Capitulo Ill: Materiales y procedimiento experimental

8

N
o



Obtencidn y caracterizacion de Ti c.p poroso para aplicaciones biomédicas

Ciclo de sinterizacidn
1400 -
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:L-)\ 1200 -
‘CE’ 1000 -
= Enfriamiento lento
2 800 -
o
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£ 400 -
|_

200 -

0 T T T T 1
0 100 200 300 400 500
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Figura 3-59. Rampa de calentamiento empleada en el proceso de sinterizacién de los compactos porosos
fabricados mediante la técnica de espaciadores.

3.5.6 Caracterizacion de los materiales.

Para la caracterizacion de los materiales obtenidos mediante este proceso se emplearon
las metodologias y técnicas experimentales descritas en la seccion 3.2.

3.5.7 Ensayos mecanicos.

Los ensayos mecanicos realizados a estos materiales, conducentes a estudiar el efecto
de los pardmetros del proceso aplicado se describieron previamente en la seccién 3.3.
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Capitulo IV.
Resultados y discusion

En el siguiente apartado se muestran los resultados obtenidos en la presente TESIS
DOCTORAL. Se estudia la influencia de las variables de procesamiento (presion de
compactacioén, temperatura de sinterizacion, porcentaje de espaciador) sobre el
comportamiento microestructural y mecanico de las muestras de titanio poroso
comercialmente puro obtenidas mediante metalurgia de polvos convencional (llegando a
los limites de esta técnica: loose sintering) y la técnica de espaciadores (Space-holders
technique). Asimismo, se ha analizado la influencia de usar cloruro de sodio (NaCl) como
espaciador para fabricar muestras de titanio poroso. Un paso muy importante fue la
optimizacion del proceso de eliminacién del cloruro de sodio, evaluando ésta en funcion
de la integridad estructural de las muestras al final del proceso de eliminacién, antes del
paso de sinterizacion, asi como en funcién de los valores de porosidad y médulo de
Young buscados, de acuerdo a la aplicacién en estudio (reemplazo del hueso cortical).

Para la fabricacion de las probetas se hizo un analisis de la influencia de las variables de
procesamiento sobre las propiedades finales del compacto. Primero, se fabricaron
muestras mediante metalurgia de polvos convencional. Las variables estudiadas fueron
presién de compactacion y temperatura de sinterizacion. Se consiguieron muestras con
rigidez cercana a la del hueso cortical con las menores presiones de prensado y bajas
temperaturas, pero con poca porosidad, pobre resistencia, y baja calidad de cuellos de
sinterizacion. El siguiente paso fue tomar dos caminos para lograr el objetivo: 1) la
fabricacién de las probetas a bajas presiones de compactacion y el uso de la técnica de
loose sintering (sinterizacion de muestras sin la aplicacion de presion) y 2) la fabricacion
de muestras mediante la técnica de espaciadores, usando cloruro de sodio como
espaciador, el cual fue eliminado por disolucién en agua destilada. Los principales logros
con este estudio fueron: (i) se determinaron los parAmetros optimos de procesamiento
para las distintas rutas de fabricacibn mencionadas; (ii) se obtuvo un alto desempefio
mecanico con la técnica de espaciadores; (iii) la obtencién de poros mas esféricos a altas
temperaturas al emplear la técnica de loose sintering o al disminuir la cantidad de NaCl en
la técnica de espaciadores; y (iv) la obtencién de resultados del médulo de Young mas
confiables usando la técnica de ultrasonidos en comparacion a los conseguidos mediante
ensayos de compresion uniaxial.
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4.1 Implementacion de la PM convencional para obtener compactos
pOrosos.

4.1.1 Propiedades fisicas: densidad, porosidad total e interconectada

La densidad, porosidad total e interconectada se obtuvieron aplicando el método de
Arguimedes con impregnacion mediante agua destilada, descrito en la normativa ASTM
C373-88[1]. En la Tabla 4-1 se muestran las porosidades y densidades de los diferentes
compactos obtenidos en funcion de la presién de compactacion.

Tabla 4-1. Variacion de la densidad y la porosidad con la temperatura y la presion de compactacion.

Temperatura de Presién de Densidad | Porosidad Porosidad
sinterizacién (°C) compactacion (MPa) (g/cms) total interconectada
38.5 2.6460 39.3 33.6
89.7 2.9000 33.1 29.1
1000 147.4 3.5020 24.3 20.5
211.5 3.7410 18.7 15.1
38.5 2.5130 40.4 32.7
89.7 3.2261 29.2 28.9
1100 147.4 3.5576 23.0 22.2
211.5 3.8470 16.4 12.7
38.5 3.1310 30.3 30
89.7 3.7163 18.5 16.2
1200 147.4 4.0389 12.9 7.4
211.5 4.1660 9.0 3.5
38.5 3.6820 20.4 17.9
89.7 4.0470 12.6 7.6
1300 147.4 4.1880 9.1 3.5
211.5 4.2540 7.2 1.8

La Figura 4-1 muestra la dependencia de la porosidad total e interconectada en términos
de la temperatura de sinterizacion y la presiébn de compactacién. Se observa que la
porosidad disminuye a medida que incrementa la temperatura de sinterizacion y la presion
de compactacion; debido a que un aumento en la presion de compactacion induce
tensiones residuales entre las particulas de polvo como resultado de la deformaciéon
plastica localizada, produciendo una unién mecénica mas fuerte entre las particulas, luego
al aumentar la temperatura de sinterizacion se incrementa la difusién entre las particulas,
reduciéndose el espacio entre estas, por lo cual se produce una mayor densificacion, y
por ende una reduccién de la porosidad. Como era de esperarse, los valores mas bajos
de la porosidad total, y las densidades mas altas, fueron obtenidos para las mayores
temperaturas de sinterizacion y presiones de compactacion.
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Figura 4-1. (a) Influencia de la temperatura de sinterizacion (para varios niveles de presién de compactacién)
sobre la porosidad total e interconectada; (b) Influencia de la presiéon de compactacién sobre la porosidad total
e interconectada para todas las temperaturas estudiadas

Los resultados muestran en general que la temperatura y la presion tienen el mismo
efecto sobre la porosidad. Si observamos la Figura 4-3 podemos inferir que la temperatura
y la presion de compactacion tienen el mismo efecto que es reducir la porosidad.
Realizando una analisis de correlacion entre las variables temperatura de sinterizacion,
presion de compactacion y porosidad podemos encontrar que el coeficiente de correlacion
entre las variables de proceso (presion de compactacion y temperatura) y la porosidad es
de 0.70 aproximadamente (Tabla 4-2), lo cual quiere decir que tanto la temperatura de
sinterizacion como la presion tienen la misma influencia sobre la porosidad.

504 —4—38.5 MPa 50 4
—=—89.7 MPa —#—1000 °C
—A— 147.4 MPa —=— 1100 °C
40 —%— 211.5 MP3| 404 C
C
~ 30+ - g —_ -
S <
© o
© ©
S 204 T 20
€N [77]
g :
- 104 B 10
(o] T T T 0 t } -
1000 1100 1200 1300 38.5 89.7 147.4 211.5
Temperatura de sinterizacion (°C) Presion de compactacion (MPa)
(&) (b)

Figura 4-2. (a) Influencia de la temperatura de sinterizacion (para varios niveles de presion de compactacion)
sobre la porosidad total; (b) Influencia de la presion de compactacion sobre la porosidad total para todas las
temperaturas estudiadas
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Tabla 4-2. Andlisis de correlacion entre las variables temperatura de sinterizacion (°C), presion de
compactacion (MPa) y porosidad total (%).

Temperatura de sinterizacion | Presion de compactacion | Porosidad
(°C) (MPa) (%)

Temperatura de 1

sinterizacién (°C)

Presion de

compactacion 1.5751x10” 1

(MPa)

Porosidad (%) -0.647861852 -0.709061192 1

Sin embargo, si graficamos porosidad total/presién contra la temperatura de sinterizacion
(Figura 4-3) es posible observar que la temperatura tiene una mayor influencia en la
porosidad total cuando la presion de compactacion es baja y a medida que la presién de
compactaciéon aumenta, la porosidad es menos sensible al cambio de la temperatura de
sinterizacion. Esto responde al hecho de que la densificacién es mas alta en la etapa de
compactacion, cuando se emplean altas presiones, pues la deformacion plastica de las
particulas llena los espacios entre ellas, por lo cual en la etapa de sinterizacion la difusion
es menor y la densificacion se debe en gran parte a la etapa de compactacion. Por el
contrario, cuando se utilizan bajas presiones de compactacion, hay mas espacio entre las
particulas, y la difusibn atdmica se incrementa, por ende la reduccion de la porosidad
depende fuertemente de la temperatura de sinterizacion.

121 ——38.5 MPa
. —0—89.7 MPa
/’_\

1.0 —A— 147.4 MPa
— —*—211.5 MPa
©
[a
g 0.8+ &
X
S 0.6
-2 4
o
s 04 —
S5 °
S T

i °
=2 0.2 A \'
o T A
5] % 4
o 0.0 T T |
1000 1100 1200 1300

Temperatura (K)

Figura 4-3. Influencia de la temperatura sobre la relacién porosidad total/presion de compactacion.

La Figura 4-4 muestra la influencia de la temperatura sobre la tasa de cambio de la
porosidad con respecto a la presidbn de compactacion. Se observa que las curvas tienen
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una misma tendencia, esto es que la variacion de la porosidad es mayor cuando
incrementa la temperatura y a bajas presiones de compactacion. Esta curva ilustra que
dentro de un intervalo de presiones de compactacion de 38.5MPa a 89.7 MPa, se observa
un mayor rango de porosidades, al variar la temperatura, que cuando se emplean
presiones de compactacion mas elevadas. Se observa que para este rango de presiones
la reduccion de la porosidad para 1000°C y 1300°C es 16% y 68% respectivamente, es
decir un 52% de reduccion global de la porosidad, mientras que para estas mismas
temperaturas en un rango entre 38.5 y 211.5 MPa, la reduccién es de un 52% y 82%, lo
cual implica una mayor reduccién de la porosidad con respecto a la inicial y un menor
rango de porosidades con respecto al conseguido a bajas presiones. No obstante, a pesar
de que la reduccién global es mayor a bajas presiones, los valores de porosidad dentro de
este rango (38.5-89.7 MPa) son mayores y por ende conviene trabajar a bajas presiones y
bajas temperaturas para conseguir la rigidez deseada.

60, | —® (38.5-89.7) MPa

—@— (38.5-147.4) MPa

—A— (38.5-211.5) MPa /‘
40 L4

1000 1100 1200 1300

APorosidad/ APresion de compactacion

Temperatura de sinterizacion (K)

Figura 4-4. Influencia de la temperatura de sinterizacion

Lo anterior respalda lo ilustrado en las Figura 4-1 Figura 4-2, donde se observa que el
rango de porosidad conducente a obtener la rigidez deseada, (30% y 50%) de acuerdo a
trabajos previos, se obtiene para valores de la presion de compactacion entre 38.5 MPa y
89.7 MPa y temperaturas de sinterizacién entre 1000°C y 1200°C. Asimismo, la Figura 4-3
muestra que los mayores valores de porosidad total obtenidos mediante esta técnica
estan entre 30% a 40%, los cuales corresponden a los valores mas bajos de presiéon de
compactacion y temperatura de sinterizacion[2].
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4.1.2 Caracterizacion microestructural mediante andlisis de imagen

Las jError! No se encuentra el origen de la referencia. y Figura 4-6 muestran las
imagenes de microscopia Optica a 50x de la zona central de las muestras obtenidas,
debido a que en esta zona la porosidad es méas uniforme[2]. En general es posible
observar que la porosidad se reduce y es mas homogénea a medida que aumentan la
temperatura y la presion de compactacion. A bajas temperaturas y presiones, la porosidad
es mas de tipo interconectada, pero a medida que incrementa la temperatura, se
observan poros pequefios, aislados y redondeados, y algunos poros grandes (Figura 4-7).
La presién también tiene un efecto importante; nétese que al aumentar la presién también
hay una reduccién en la porosidad (Figura 4-8). Sin embargo, al comparar el efecto de la
temperatura de sinterizacién con el efecto de la presién de compactacion, se observa que
la temperatura tiene una mayor influencia en la reduccion de la porosidad, asi como en la
morfologia y distribucion de los poros. Es notable que a bajas temperaturas y presiones la
porosidad es mas del tipo interconectada, sin embargo, al aumentar la temperatura los
poros son mas esféricos, lo cual no sucede al aumentar la presion de compactacién
(Figura 4-8). Esto ultimo es importante desde el punto de vista del comportamiento a
fatiga del material.

La Figura 4-9 confirma este hecho. Al analizar el efecto de la presion de compactacion a
una misma temperatura de sinterizacion, se observa una reduccion de la porosidad,
siendo mas aislada a elevadas presiones, con poros irregulares. No obstante, al mantener
fija la presién y modificar la temperatura (1100 y 1300 °C) se observa en ambos casos
(38,5 y 211.5 MPa) que el aumento de la temperatura reduce sustancialmente la
porosidad, mucho mas que al incrementar la presion. Asimismo se consiguen poros mas
redondeados y aislados, lo cual es consistente con la reduccion de la porosidad
interconectada observada en el apartado anterior. Asimismo, se observa que al variar
tanto presion como temperatura, el cambio en la forma vy distribucion de la porosidad es
bastante grande, comparados con los cambios de cada variable por separado, lo cual se
observa en las Figura 4-9 (a) y (d).

Los resultados anteriormente discutidos muestran que en general, la porosidad es mayor
a bajas temperaturas y presiones de compactacién, con excepcion de los compactos
obtenidos a 1100°C los cuales tienen una mayor porosidad que aquellos obtenidos a
1000°C, esto puede ser producto de los vacios alcanzados dentro del horno de
sinterizacion.
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Temperatura de sinterizacién
Presién 1000 °C 1100°C

147.4 MPa 89.7 MPa 38.5 MPa

on

211.5 MPa

Figura 4-5. Micrografias tomadas a 50X para los compactos sinterizados a 1000°C Y 1100°C.
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Temperatura de sinterizacién

1300 °C

1200 °C

Presiéon

BdN G'8€

BdIN £°68

BdIN ¥'L1VT

uoisnasip A sopejnsay Al ojnide)d

6. Micrografias tomadas a 5X para los compactos sinterizados a 1200°C Y 1300°C
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1000°C 1100°C 1200°C 1300°C
(@) (b) (©

Figura 4-7. Micrografias tomadas a 20X para los compactos obtenidos con una presion de compactauon de
38.5 MPa y diferentes temperaturas de sinterizacion (a) 1000°C, (b) 1100°C, (c) 1200°C, (d) 1300°C.

38.5 MPa 89.7 MPa 147.4 MPa 211.5 MPa

(a) (b) (©) (d)
Figura 4-8. Micrografias tomadas a 20X para los compactos obtenidos con una temperatura de sinterizacion
de 1100°C y diferentes presiones de compactacion (a) 38.5 MPa; (b) 89.7 MPa; (c) 147.4 MPa; (d) 211.5 MPa.
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Figura 4-9. Micrografias tomadas a 20X para los compactos obtenidos bajo las condiciones extremas de
presién de compactacion (38.5 MPa y 211.5 MPa) y temperatura de sinterizacion (1000°C y 1300°C).
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Las Figura 4-10, Figura 4-11, Figura 4-12 y Figura 4-13, muestran los resultados del
analisis estadistico de la distribucion normal del tamafio de los poros (Deg) para todas las
presiones de compactacion y temperaturas de sinterizacién. Asimismo, se resumen en
cada figura la informacién correspondiente a: la porosidad obtenida mediante el ensayo
de Arquimedes (Parq) y los parametros morfolégicos de los poros obtenidos mediante el
analisis de imagen: porosidad (PAI), diametro equivalente (Deg), factor de forma (Fy),
distancia entre poros (1) y grado de interconectividad entre poros (Cporo). En general, se
observa una tendencia decreciente de la porosidad y el tamafio de los poros a medida
gue aumentan la presion de compactacion y la temperatura de sinterizacion. Asimismo, es
notable que al aumentar la temperatura, la porosidad es mas homogénea, lo cual se
refleja en la reduccion del ancho y altura de la campana de Gauss. Por ejemplo, las
muestras obtenidas a 1000°C y 38.5 MPa, Figura 4-10 (a), muestran una distribucién del
tamafo de poros menos homogénea, es decir, la altura y ancho de la campana de Gauss
es mayor. Conforme incrementa la temperatura, 1300°C y 38.5 MPa [Figura 4-10 (d)], la
distribucion normal del diametro equivalente es mas homogénea. Al observar la curva de
frecuencias acumuladas, se observa nuevamente que la distribucibn es menos
heterogénea para la temperatura de 1300°C.

El comportamiento del diametro equivalente, antes mencionado, se repite para todas las
presiones de compactacion; esto es, que la distribucion del tamafio de los poros es mas
homogénea en tanto incrementa la temperatura. Sin embargo, se observa que cuando la
presién aumenta, la distribucién del tamafio de los poros también se hace menos
heterogénea, siendo mucho mas marcado este hecho para la presion de 211.5 MPa
(Figura 4-13). No obstante, la temperatura de sinterizacién tiene un efecto mas
significativo, es decir, hay mayor homogeneidad al aumentar la temperatura para una
misma presion de compactacion, que con aumentos de la presion para una misma
temperatura como se muestra en la Figura 4-14. Estos resultados respaldan lo observado
en las micrografias y en las Figura 4-3 y Figura 4-4.donde se mostraba una mayor
diferencia de porosidades y una mayor influencia de la temperatura a bajas presiones.

Las graficas mostradas en las Figura 4-10, Figura 4-11, Figura 4-12 y Figura 4-13,
muestran un resumen de los resultados de la porosidad y los parametros morfolégicos de
los poros obtenidos del andlisis de imagen. Se observa que la porosidad obtenida
mediante el método de Arquimedes es similar a la obtenida mediante el andlisis de
imagen. Asimismo, es posible establecer que el tamafio promedio de los poros oscila
entre 19 um y 10 um, siendo mayor para las muestras obtenidas a bajas presiones de
compactacion y bajas temperaturas. Cabe resaltar que aunque para todas las muestras la
moda estadistica, es decir, el valor del D¢q que se repite con mayor frecuencia es de 10
um, el tamafio promedio de los poros supera este valor. Al observar la distribucion normal
del D¢y €s posible observar que en general pueden conseguirse poros hasta de 55 um, y
solo es posible obtener poros con un tamafio mayor de 100 um para las muestras de 38.5
MPa, y sinterizadas a temperaturas de 1000°C, 1100°C y 1200°C. Esto ultimo es
importante para posibilitar el crecimiento del hueso al interior del implante (bone-
ingrowth).
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Figura 4-10. Distribucién normal del tamafio de los poros para las muestras obtenidas con una presién de
compactacion de 38.5 MPa y diferentes temperaturas de sinterizacién (a) 1000°C, (b) 1100°C, (c) 1200°C y
(d) 1300°C.
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Figura 4-11. Distribucién normal del tamafio de los poros para las muestras obtenidas con una presiéon de
compactacion de 89.7 MPa y diferentes temperaturas de sinterizacién (a) 1000°C, (b) 1200°C.
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Figura 4-12. Distribucién normal del tamafio de los poros para las muestras obtenidas con una presiéon de
compactacion de 147.4 MPa vy diferentes temperaturas de sinterizaciéon (a) 1000°C, (b) 1100°C, (c) 1200°C y
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Figura 4-13. Distribucion normal del tamafio de los poros para las muestras obtenidas con una presiéon de
compactacion de 211.5 MPa vy diferentes temperaturas de sinterizacion (a) 1000°C, (b) 1100°C, (c) 1200°C y
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Figura 4-14. Distribucion normal del tamafio de los poros (um), para las muestras obtenidas con los valores
extremos de temperatura y presién de compactacion empleados en este apartado.

La Figura 4-14 también resalta un aspecto importante. El factor de forma (Fr) y la

distancia entre poros (A) aumenta a medida que se incrementa la temperatura de
sinterizacion y la presion de compactacion. En las Figura 4-10, Figura 4-11, Figura 4-12 y
Figura 4-13, se observa que el factor de forma se acerca mas a la unidad (poros mas
redondos) conforme incrementan la temperatura y la presion, mientras que la distancia
entre poros se hace mayor y por ende existe una menor interconectividad entre poros.
Esto corrobora lo encontrado en las micrografias donde se observan poros mas redondos
y aislados a medida que aumenta la temperatura de sinterizacién y la presién de
compactacion. Estos parametros son analizados a continuacion.

La Figura 4-15 representa el comportamiento de los parametros morfoldgicos de los poros
en términos de la temperatura de sinterizacion y la presion de compactacién. Como era de
esperarse, el factor de forma (Fy) y la distancia entre poros (1), aumentan para los valores
mas altos de la presibn de compactacion y la temperatura, mientras que el didmetro
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equivalente (D.,) y grado de interconectividad de los poros (Cp.r,) S€ reduce. Como
consecuencia, la porosidad se reduce (mayor rigidez) especialmente por efecto de la
presion de compactacion. Sin embargo, la caracteristica mas importante del
comportamiento de la morfologia de los poros es que al fijar un valor bajo de la presion de
compactaciéon (38.5 MPa) cualquier incremento en la temperatura tiene una mayor
influencia en la morfologia y distribucién de los poros, que al emplear un valor alto de la
presion de compactacion (211.5 MPa).

[[38.5Mpa 1.0
20- [ 189.7 Mpa
_ _ I 147.4 Mpa
Il 211.5 Mpa 0.8-
15 - B
— 0.6
£ w—
= -
10+
g 0.4-
[m]
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o : : 0.0 -
1000 1100 1200 1300 1000 1100 1200 1300
Temperatura de sinterizacion (°C) Temperatura de sinterizacion (°C)
(a) (b)
0.20
I 211.5 Mpa .
0.15
g
Q 0.10+
o
50 4
0.05
25+ H I
0 T T 0.00 T T
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Temperatura de sinterizacion (°C) Temperatura de sinterizacion (°C)
(€) (d)

Figura 4-15. Influencia de la Temperatura de sinterizacion en la distribucion y morfologia de la porosidad para
distintas presiones de compactacion representada por los pardmetros morfoldgicos: (a) diametro equivalente;
(b) factor de forma; (c) distancia entre poros y (d) grado de interconectividad de los poros.

Lo anterior permite concluir que, con el fin de mejorar el comportamiento mecanico de los
compactos en términos de la resistencia mecéanica y a la fatiga con un menor efecto en la
porosidad deseada (rigidez), resulta conveniente trabajar con pequefos incrementos en la
temperatura de sinterizacion para los valores mas bajos de la presion de compactacién, lo
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cual es consistente con los resultados mencionados anteriormente. Cabe resaltar que
incrementos en la temperatura de sinterizacién para valores altos de la presion de
compactacioén producen poros mas grandes y redondeados debido a la coalescencia de
los poros mas pequefios presentes a bajas temperaturas.

La Tabla 4-3, resume los paradmetros morfolégicos de los poros de las muestras obtenidas
mediante la técnica de PM convencional. Se observa en general, que la porosidad es
mayor a bajas temperaturas y presiones de compactacion. En este caso la presion de
compactaciéon cumple un papel muy importante en conseguir los valores de porosidad
deseados para la utilizacion de este material en la fabricacion de implantes para la
sustitucién del hueso cortical. Por lo cual, para alcanzar una mayor porosidad la tendencia
es reducir la presién de compactacion.

Tabla 4-3. Resumen de los parametros morfoldgicos de los poros obtenidos mediante andlisis de imagen. Se
compara la porosidad obtenida por el método de Arquimedes con la porosidad obtenida mediante el andlisis
de imagen.

Temperatura .

_de copr;iysalxgtr;gi%n Parq [ PAL L | g | Deq PP 1 wm) | Cooro

smte(r:gmmn (MPa) (%) (%) (um) | (poros/um®) p
1000 38.5 39.3 39.8 0.71 | 0.93 17 699 314 0.19
38.5 40.4 41.2 0.70 | 0.93 19 489 324 0.16
1100 89.7 29.2 30.7 0.78 | 0.95| 14.0 1071 36.4 | 0.106
147.4 23.0 22.7 0.79 | 095| 14.0 1100 49.6 | 0.055
211.5 16.4 16.4 0.84 | 0.96 11 1291 60.9 | 0.047
38.5 30.3 317 0.76 | 0.95 19 611 47.7 0.14
89.7 18.5 18.8 0.86 | 0.97| 15.0 779 65.5 0.13
1200 147.4 12.9 12.5 0.91 | 098] 11.0 938 87.7 | 0.072
211.5 9.0 9.19 0.94 | 0.98 10 879 104.0 | 0.039
38.5 20.4 20.7 0.84 | 0.96 17 642 75.3 0.14
1300 211.5 7.2 7.9 0.97 | 0.98 13 431 161.7 | 0.04

4.1.3 Evaluacién de las propiedades mecanicas mediante ensayos de compresion
uniaxial.

La Figura 4-16 muestra las curvas de resistencia a la compresién-deformacién obtenidas
para la zona central de los compactos ensayados. Se observa que existe una tendencia
creciente tanto del modulo de Young (E) como de la resistencia a la cedencia (g,) con
respecto a la temperatura de sinterizacion, para un valor fijo de la presion de
compactacion. Sin embargo, es importante notar que la sensibilidad de las propiedades
mecanicas ante incrementos en la temperatura de sinterizacion dependen del nivel de la
presién de compactacion: es claro que para bajas presiones de compactacion, Figura
4-16(a), la temperatura de sinterizacion tiene un mayor efecto tanto en £ como en g,, que
al aplicar presiones de compactacion elevadas, lo cual es consistente con la alta
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sensibilidad ante cambios de temperatura observados previamente en los parametros
morfolégicos de los poros y la porosidad. Este resultado indica que dichos factores
(Deg» Fr, A, Cpore) NO solo podrian afectar las propiedades plasticas (resistencia a la
fluencia, resistencia mecanica y resistencia a la fatiga) sino también las propiedades
elasticas de las muestras de Ti poroso.

. — ] s
@ 1200 A 20.4% © 1200
o e <« 16.4%
31000_ ~— 1000+
c
30.3% 18.7%
800 - 800
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Figura 4-16. Curvas esfuerzo vs deformacion en funcién de la temperatura para las presiones de
compactacion estudiadas (a) 38.5 MPa, (b) 211.5 MPa.

La Figura 4-17 muestra la influencia de la temperatura de sinterizaciébn sobre las
propiedades mecénicas de los compactos, teniendo en cuenta la presion de
compactacion. Se observa que a diferencia del caso anterior, la presion de compactacion
tiene el mismo efecto sobre las propiedades mecanicas de los compactos (E Yy ),
independientemente de la temperatura. Sin embargo, se observa que hay una mayor
sensibilidad a cambios en la presibn de compactacibn a bajas temperaturas de
sinterizacion. En general, los valores de la resistencia a la cedencia son menores que los
del Titanio solido (~600 MPa), excepto para las muestras obtenidas a 1300 °C. Sin
embargo, es importante resaltar que estos valores de resistencia a la fluencia distan en
gran manera de los requerimientos impuestos por la aplicacion del reemplazo del hueso
cortical (~150 MPa), incluyendo la condicién de menor presion de compactacion y la
temperatura de sinterizacibn mas baja (38.5 MPa y 1000°C), la cual corresponde a
resultados de rigidez cercanos a los del hueso cortical humano (~20 GPa).

La Figura 4-18 muestra la variacion de la resistencia a la fluencia y el médulo de Young
con la porosidad. Se observa, que la resistencia a la cedencia y el médulo disminuyen a
medida que se incrementa la porosidad, es decir, a medida que disminuyen la presion de
compactacion y la temperatura de sinterizacion. Se observa que es posible obtener
resultados del médulo de Young conducentes a lograr una rigidez cercana a la del hueso
cortical humano (20 GPa), los cuales fueron obtenidos cuando la presién de compactacion

_| 211.5 MPa

9.0%
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es menor que 89.7 MPa, con una temperatura de sinterizacion de 1000-1100°C,
correspondientes a la mayor porosidad (~33%). Bajo estas condiciones de presion de
compactacion y temperatura se obtuvo un valor de rigidez de 20.5 Gpa. Sin embargo,
aunque fue posible reducir sustancialmente la resistencia a la fluencia, los valores aun

estan por encima de la resistencia a la cedencia del hueso cortical.

Resistencia a la fluencia (MPa)

Figura 4-17. Influencia de la temperatura de sinterizacion en el comportamiento mecéanico de los compactos.

Resistencia a la fluencia (MPa)

Figura 4-18. Influencia de la porosidad total en el comportamiento mecanico de los compactos.

La Figura 4-19 ilustra el comportamiento de las propiedades mecanicas, resistencia a la
fluencia y médulo de Young, frente a la porosidad total, teniendo en cuenta la temperatura
de sinterizacion, para las probetas fabricadas con una presion de compactacion de 38.5
MPa y 211.5 MPa. Se observa nuevamente una tendencia decreciente tanto del médulo
de Young como de la resistencia a la cedencia con el aumento de la porosidad, siendo
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mas marcado el efecto en las probetas obtenidas a bajas presiones.
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La Tabla 4-4 muestra en resumen los resultados del médulo de Young (E.) y la resistencia
a la fluencia (o;,), calculada al 0.2% de la deformacion.

Resistencia a la fluencia (MPa)

650 70 T T T T T T T 70
————————T———— 650
. : 65
w0 *. o _ moo] * e \ s
o * B
550 A - 60 8_ § 550 1 Modulo de Young —
c ~ 55 [44]
500 r55 5 .© 5007 50 %
S L
450+ t50 & 5 4507 . s
L ] L
400] m 1000°c “ L a5 '8< = 400 A = 40 %
350 —A—11oo:c L0 S = 350 >
—— 1200°C « L35 @
—%— 1300°C ) @ 300 " ©
300 1 35 (0] © Resistencia a la fluencia o
® 1000°C R c 2504 r30 =
2504 A 1100°C r30 & 2 'g
2004 ¢ 1200°C [ 55 UQ) 200+ 25 &
% 1300°C D 150 20 =
I T T T T T T T
150 T T T T T T T T 20 6 8 10 12 14 16 18 20
18 21 24 27 30 33 36 39 42 45 Porosidad total (%)
Porosidad total (%)
(a) (b)

Figura 4-19. Influencia de la porosidad sobre la resistencia a la fluencia y la rigidez de los compactos.

Tabla 4-4. Moédulo de Young y resistencia a la fluencia estimados a partir del ensayo de compresion para cada
temperatura de sinterizacion y presién de compactacion.

Temperatura de coPrLeSagPagi%n Porosidad E. oy
sinterizacion b (%) (GPa) (MPa)
0) (MPa)
38.5 41.3 26.5 245
89.7 35.6 20.5 253
1000 147.4 22.3 39.5 327
211.5 17.0 43.5 305
38.5 44.2 32.0 206
1100 211.5 14.6 43.5 579
38.5 30.5 29.0 369
1200 211.5 7.60 47.5 609
38.5 18.3 65.5 520
89.7 10.2 59.5 540
1300 147.4 7.10 72.5 579
211.5 5.60 59.5 620
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4.1.4 Célculo del médulo de Young obtenido a partir de la porosidad y el factor de

forma.

El modulo de Young de un compacto poroso Epiesen Viene dado por la relacion de

Nielsen[3]:

Siendo:

(1

2
- 100)

Enietsen = E7i *
1+ (

__1).L
f

100

Eri: Modulo de Young de titanio completamente libre de poros (110 GPa)

P: Porosidad del compacto

Fr. Factor de forma de los poros del compacto.

(4-1)

La Tabla 4-5 muestra los valores del médulo de Young del compacto poroso calculado a
partir de la cuenta la relacion de Nielsen, usando los valores experimentales de la
porosidad obtenidos mediante el ensayo de Arquimedes. La Figura 4-20 muestra
graficamente los resultados de la porosidad contra el médulo de Young calculado
mediante la relacibn de Nielsen, para los distintos valores de la temperatura de
sinterizacion y la presion de compactaciéon empleados.

Tabla 4-5. Mddulo de Young de los compactos porosos obtenido mediante la relacion de Nielsen (Ey).

Temperatura de Presion de . o
sinterizacién (°C) | compactacién (MPa) Factor de forma F; | Porosidad P (%) | E, (GPa)
38.5 0.81 41.3 34.56
89.7 0.84 35.6 42.66
1000 147.4 0.95 22.3 65.64
211.5 0.96 17.0 75.25
38.5 0.80 44.2 30.84
1100 211.5 0.96 14.6 79.74
38.5 0.85 30.5 50.42
1200 211.5 0.97 7.60 93.70
38.5 0.91 18.3 72.12
89.7 0.93 10.2 88.03
1300 147.4 0.96 7.10 94.65
211.5 0.97 5.60 97.86

La Figura 4-20 muestra una tendencia decreciente del mdédulo de Young de los
compactos porosos, obtenido mediante la relacion de Nielsen, con el aumento de la
porosidad. Se observa que los valores mas bajos del médulo de Young se obtienen para
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las probetas con mayor porosidad, esto es, las muestras obtenidas a temperaturas de
1000-1100°C y bajas presiones, mientras que los valores mas altos se obtienen para las
muestras con temperaturas de sinterizacion de 1200 °C y 1300°C y presiones de
compactacion entre 89.7 MPa y 211.5 MPa. Por ejemplo, las muestras obtenidas a
presiones de 211.5 MPa, las cuales exhiben una baja porosidad, tienen un alto médulo de
Young. Se observa que el valor mas bajo del médulo de Young (30.84 GPa) se obtuvo
para la condicion de 1100°C y 38.5 MPa. Lo anterior sustenta lo encontrado en el
apartado anterior.

100

%7;@ o M 385Mpa B 38.5Mpa 2

90 . @ 897MPa X 211.5MPa<
= @ S Y 147.4MPa o
% 80 - ¥ X 211.5 MPa
=
< >K. © W 385Mpa B 385Mpa o
o 704 o «
KZ] e S X 211.5MPa @ 89.7MPa S
@ < Y 147.4 MPa ©
Zz 604 ¥ 211.5MPa
e
3 . ]
>O_ 50

&

) i
L 40
L [
> .
S 30 ]
=2

20

5 10 15 20 25 30 35 40 45
Porosidad total (%)

Figura 4-20. Moédulo de Young calculado mediante la relacién de Nielsen frente a la porosidad

4.1.5 Evaluacién del médulo de Young dinamico por ultrasonidos.

La medicion del moédulo de Young dindmico mediante la técnica de ultrasonidos se realiz6
en la zona central de las probetas, pues estas proporcionan resultados mas confiables
debido a que la porosidad en esta zona es mas homogénea.

La Figura 4-21 muestra el comportamiento del médulo de Young dindmico en términos de
la temperatura de sinterizacién para los distintos valores de presién de compactacion
evaluados. Se observa que tanto la resistencia a la cedencia como el médulo de Young
aumentan al incrementarse la temperatura de sinterizacion. Cabe resaltar que a bajas
temperaturas existe una mayor diferencia en los resultados de rigidez, en comparacion
con lo encontrado a temperaturas elevadas, donde se observa una menor distancia entre
los resultados. Esto ultimo podria estar relacionado con el hecho de que a mayor
temperatura los poros son mas esféricos y la distribucion de la porosidad es mas
homogénea.
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Figura 4-21. Influencia de la temperatura de sinterizacion en el comportamiento mecanico de los compactos
representado por la Resistencia a la fluencia y el médulo de Young dinamico obtenido por ultrasonidos.

Los mejores resultados de rigidez, desde el punto de vista del reemplazo del hueso
cortical, corresponden a la menor presion de compactacién y la temperatura de
sinterizacion mas baja (38.5 MPa y 1000 °C- 1100 °C) con una porosidad cercana al 40%.
Este resultado coincide con los valores estimados a partir de los resultados del ensayo de
compresion. Notese que la relacion entre las mediciones realizadas, mediante los
ensayos de compresion y ultrasonido, y la porosidad entran en conformidad con
resultados anteriormente reportados [4-6]: es decir se consiguen valores de rigidez en
dentro del rango comprendido entre 20 GPa — 25 GPa para valores de porosidad
cercanos al 50%. Sin embargo, los valores de la resistencia estan por encima de los
valores requeridos para dicha aplicacion.

La relacién que mas interesa en la presente TESIS DOCTORAL es la existente entre el
modulo de Young dinamico Eq4 y la porosidad P (medida por el método de Arquimedes).
En la Figura 4-22 se muestra el efecto de la porosidad sobre la resistencia a la cedencia y
la rigidez de los compactos. Se observa una tendencia lineal del médulo de Young
dindmico (Ey) con la porosidad (P), de forma que al aumentar la porosidad se reduce el
modulo de Young. N6tese gque es posible lograr valores cercanos al modulo de Young del
hueso cortical cuando la porosidad es mayor del 37%. Por consiguiente, tanto el médulo
de Young como el limite elastico tienden a disminuir conforme aumenta la porosidad, es
decir, las propiedades mecanicas del compacto disminuyen al aumentar la porosidad. Sin
embargo, los valores de la resistencia aun estan por encima de los valores requeridos
para la aplicacion del hueso cortical humano.

on

Capitulo IV: Resultados y discusi

N
w
(0]



Resultados y discusion

‘© 650 11— 110 ©
o #* Resistencia a la fluencia o
= 600 m 385MPa 100 O
- A Y A =
¢ 89.7MPa
8 550+ A A 147.4MPa -90 3
2 5001 ‘%ﬁ' * 211.5MPa 80 E
o IR
= 450- 70 £
o A ©
[1y) i

© m c
@ 350 Modulo de Young A O A 50 8

‘O | dinamico
o 300 O 38.5MPa * © L 40 >
L o50d] © s97MPa S - 2
N A 147.4 MPa r30 o
B 2004 ¥ 211.5MPa Ho =
m T T T T T T T T 20 -g
5 10 15 _20 25 30 35 40 ®)
Porosidad Total (%) =

Figura 4-22. Influencia de la porosidad total en el comportamiento mecanico de los compactos representado
por la resistencia a la fluencia y el médulo de Young dinamico medido por ultrasonidos.

La Figura 4-23 ilustra el comportamiento mecénico medido en términos de la resistencia a
la fluencia y del médulo de Young con respecto a la densidad. Se observa que al
incrementar la densidad del compacto, tanto la resistencia a la fluencia como el médulo de
Young aumentan, de manera lineal. Esto se debe a que al disminuir la porosidad, se
incrementa la densidad de los compactos y por ende la resistencia y la rigidez de los
mismos.
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Figura 4-23. Variacion de la resistencia a la fluencia (MPa) y del médulo de Young dindmico (GPa) con la
densidad.
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La Tabla 4-6 resume los resultados de la evaluacion del médulo de Young para cada
temperatura de sinterizacion y presion de compactacion empleadas.

Tabla 4-6. Modulo de Young dinamico para cada presion de compactacion y temperatura de sinterizacion.

Te_mper_atur_a} de Presion d_e, Porosidad Densidad Médulo de Young dinamico
sinterizacién compactacion (%) (g/cm’) (GPa)
(&) (MPa)
38.5 41.3 2.646 26.043
1000 89.7 35.6 2.900 44.666
147.4 22.3 3.502 65.852
211.5 17.0 3.741 81.149
1100 38.5 44.2 2.513 24.417
211.5 14.6 3.847 85.764
1200 38.5 30.5 3.131 49.851
211.5 7.60 4.166 102.640
38.5 18.3 3.682 67.685
1300 89.7 10.2 4.047 86.655
147.4 7.10 4.188 89.117
211.5 5.60 4.254 105.437

4.1.6 Comparacion de los resultados del médulo de Young con el mddulo de
Young calculado por larelacion de Nielsen.

Los resultados de las mediciones del modulo de Young obtenidos mediante el ensayo de
compresion y la técnica de ultrasonidos fueron contrastados y validados con el modelo de
Nielsen[3], el cual permite calcular el moédulo de Young de un compacto poroso (Enieisen)
mediante la relacién de Nielsen, mostrada anteriormente en la ecuacién (4-1).

Las Figura 4-24 Figura 4-25 comparan los resultados experimentales obtenidos mediante
el ensayo de compresion y la técnica de ultrasonidos contra los valores calculados usando
la relacion de Nielsen. Es evidente que los valores del moédulo de Young obtenidos
mediante el ensayo de compresion no muestran un buen ajuste con los resultados del
modulo de Young calculado mediante la relacién de Nielsen (Figura 4-24). Por otro lado,
se observa que las mediciones del médulo de Young realizadas con el método de
ultrasonidos muestran el mejor ajuste con respecto a los célculos del médulo de Nielsen,
para todos los valores de presion de compactacion y temperatura de sinterizacion (Figura
4-25). La ecuacién (4-2) representa la relacién entre el médulo de Young dinamico y el
obtenido a partir de la relacién establecida por Nielsen, con un coeficiente de correlacion
(R) de 0.99. Por lo tanto, la medida del médulo de Young dinAmico muestra un mejor
ajuste con respecto a los valores teéricos del médulo de Young calculados con la relacion
de Nielsen.
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Figura 4-24. Relacion entre el médulo de Young estimado a partir del ensayo de compresion y el Médulo de
Young calculado a través de la relacion de Nielsen.
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Figura 4-25. Relacion entre el mddulo de Young dindmico y el Mddulo de Young calculado a través de la
relacion de Nielsen.

Eginsmico = 1.26791 Eiorsen — 18.6443 (4-2)

Las Figura 4-24 Figura 4-25 muestran ademas que las mediciones del médulo de Young
obtenidas mediante la técnica de ultrasonidos (Dynamic Young Modulus) reflejan valores
mas altos que los estimados a partir de las curvas esfuerzo vs deformacion estimadas
mediante el ensayo de compresion. Sin embargo, para valores bajos del mdédulo de
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Obtencidn y caracterizacion de Ti c.p poroso para aplicaciones biomédicas

Young, los resultados son muy similares. Estas diferencias pueden ser explicadas debido
a las incertidumbres de las mediciones efectuadas en el ensayo de compresion, las
cuales se fundamentan en el hecho de que la rigidez estimada debe ser corregida
teniendo en cuenta la rigidez de la maquina, mientras que la técnica de ultrasonidos
presenta una mayor confiablidad como se mostrard mas adelante.

4.1.7 Resumen de los resultados
A patrtir de los resultados obtenidos en esta etapa, es posible visualizar varios aspectos:

e Los mejores resultados de rigidez de las muestras porosas de Ti c.p grado-4 para
el reemplazo del hueso cortical (20 a 25 GPa vs 20 GPa del hueso) fueron
obtenidos para las condiciones minimas de presiébn de compactacion y
temperatura de sinterizacién y (38.5 MPa y 1000-1100 °C), con una porosidad de
40% aproximadamente. Estos resultados corresponden a la parte central de las
muestras cilindricas fabricadas inicialmente, debido a que la porosidad en esta
zona es mas uniforme.

e El maximo tamafio de poros logrado mediante esta técnica esta alrededor de 40
um. Mediante este proceso se lograron poros con un tamafo que varia entre 19 y
10 um. A bajas temperaturas de sinterizacion y presiones de compactacion, se
obtiene una porosidad de tipo interconectada, con poros irregulares. A medida que
incrementan la temperatura y la presion de compactacion se observa una
reduccién de la porosidad. En este caso se observaron poros pequefios, aislados y
redondeados, y algunos poros grandes.

e Los parametros morfolégicos de los poros, tales como factor de forma, distancia
entre poros, diametro equivalente y grado de interconectividad de los poros,
presentan una mayor sensibilidad a incrementos en la temperatura de sinterizacion
para la menor presidn de compactacion. Esta tendencia es consistente con el
comportamiento mostrado por el modulo de Young y la resistencia a la cedencia,
obtenidos mediante los ensayos de compresion: mayor sensibilidad a incrementos
en la temperatura de sinterizacién a bajas presiones de compactacion, asi como
para aumentos de la presibn de compactacion para la menor temperatura de
sinterizacion. Estos resultados podrian ser determinantes con el fin de mejorar
tanto la resistencia mecanica como la vida a fatiga con una baja influencia en la
porosidad, y por ende, en la rigidez de los compactos.

e La técnica de ultrasonidos, usada para la estimaciéon del médulo de Young de las
muestras de Ti poroso, ha mostrado ser una herramienta adecuada para el estudio
de este tipo de materiales. Esto fue verificado comparando las mediciones
obtenidas mediante esta técnica con los valores calculados a partir del modelo
teérico de Nielsen, empleando los valores de porosidad determinados
experimentalmente.

e Existe una notable influencia de la porosidad sobre las propiedades mecanicas.
Para las probetas con mayor porosidad (1000-1100 °C y 38.5 -89.8 MPa) fue
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posible obtener valores del médulo de Young cercanos al del hueso cortical (20
GPa). Sin embargo, la resistencia a la cedencia de estas muestras supera los
valores de resistencia del hueso cortical.

Trabajos futuros. Es necesario reducir ain mas los valores de resistencia mecanica y
resistencia a la cedencia, manteniendo una rigidez cercana a la del hueso cortical e
incrementar la porosidad obtenida mediante esta técnica. En ese orden de ideas se hace
necesario trabajar a bajas temperaturas y bajos niveles de presion de compactacion.
Asimismo, se debe mejorar el vacio en la sinterizacion, para garantizar que la porosidad
de las muestras sea realmente resultado del proceso y no producto de la oxidacion.
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4.2 Limites de la pulvimetalurgia convencional (bajas presiones de
compactaciéon y loose sintering)

4.2.1 Resultados de la evaluacion de las propiedades fisicas: densidad, porosidad
total e interconectada

La densidad, porosidad total e interconectada se obtuvieron aplicando el método de
Arguimedes con impregnacion mediante agua destilada, descrito en la normativa ASTM
C373-88[1]. En la Tabla 4-7 se muestran las porosidades y densidades de diferentes
compactos en funciéon de la presién de compactacion. Se muestran los resultados de las
probetas obtenidas sin compactacién previa sometidas a vibracion (LS), las probetas
sinterizadas sin compactacion previa y sin vibracion (LSSV) y las muestras compactadas
a bajas presiones. En todos los casos se buscd mejorar el vacio dentro del horno de
sinterizacion.

Tabla 4-7. Variacion de la densidad y la porosidad con la temperatura y la presiéon de compactacion.

Te'mper'atur'a}de Presion d'ei Porosidad _ Porosidad Densidad
sinterizacion CompactaC|0n total interconectada (glcms)

cC) (WPa) (%) (%)

0 (LSSV) 44,8578 | 44,76495397 | 2,48525965

0(LS) 46,7216 | 46,18152663 | 2,40182251

1000 13 28,8586 | 27,52121253 | 3,2084756

385 26,4363 | 2512831534 | 3,31772207

0 (LSSV) 332517 | 32,54850236 | 3,0083443

100 0(LS) 30,2476 | 38,69396449 | 2,73869795

13 204812 | 17,40300474 | 3,58629896

385 10,1485 | 1552751474 | 3,64640048

0(LS) 30,7502 | 29,73073706 3'12128629

1200 13 123082 | 5583314907 | 39402133

385 128828 | 6572051688 | 92037020

0(LS) 16,2095 | 11,39587286 | 3,77643908

1300 13 10,5788 | 4596459102 | 4,0302148

385 8,6602 3,123928653 | 4,11668401

La Figura 4-26 muestra la influencia de la presiébn de compactaciéon y la temperatura de
sinterizacion sobre la porosidad total e interconectada. Se observa que la porosidad
aumenta cuando se reducen la temperatura de sinterizacién y la presién de compactacion.
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Es notable la fuerte influencia de la temperatura de sinterizacion sobre la porosidad para
un valor fijo de la presion de compactacion. Para las muestras obtenidas por la técnica
loose sintering, a bajas temperaturas la porosidad es mas del tipo interconectada, pero a
medida que la temperatura de sinterizacion aumenta la porosidad es més aislada y se
reduce drasticamente a elevadas temperaturas.

[ Total
50 - 1000°C RN Interconectada
] N [ ITotal
454 N 1100°C X Interconectada
40 ] i I Total
| N 1200°C B Interconectada
35+ 1300°C I Total
— ) N B Interconectada
\Q 30 ' _
&’ T N _
- 251 N
© |
S 204
[7,] 4
S 15-
o 4
o. 10
5 -
o T T T T
0 (LSsV)0 (LS) 13 38,5

Presion de compactacion (MPa)

Figura 4-26. Influencia de la presién de compactacion (MPa) sobre la porosidad total e interconectada de los
compactos, medida mediante el método de Arquimedes.

Los resultados representados en la Figura 4-26 también muestran que el efecto de la
vibracion en las probetas loose sintering (LS) no es el esperado; la porosidad de las
probetas fabricadas por LS sin vibrar (LSSV) es menor que las LS vibradas previamente
(LS). La explicacién de esta inesperada anomalia puede estar fundamentada en el hecho
de que las probetas no fueron sinterizadas a la vez, por lo tanto el vacio conseguido no
fue el mismo para unas que para otras. Aun asi, se puede concluir que el efecto de
vibracién previa del polvo no es lo suficientemente notorio.

La Figura 4-27 muestra una fotografia de las probetas sinterizadas LS (izquierda) y LSSV
(derecha); como se puede apreciar, no existe una diferencia cualitativa en cuanto a color
0 rugosidad de la probeta que nos permita diferenciarlas claramente, por lo que se
concluye con gue las caracteristicas obtenidas con unas y otras son muy similares.
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Obtencidn y caracterizacion de Ti c.p poroso para aplicaciones biomédicas

Figura 4-27. Comparacion cualitativa entre probetas LS y LSSV (de izquierda a derecha).

La Figura 4-28 muestra la variacion de la porosidad con respecto a la temperatura de
sinterizacion. Se observa una vez mas que la diferencia entre la porosidad total e
interconectada es mayor conforme aumenta la temperatura de sinterizacion y que la
porosidad se reduce a medida que aumenta la presion de compactacion. Cabe destacar
gue existe una mayor diferencia de porosidad en el rango de presiones de 0-13 MPa con
respecto al rango comprendido entre 13 y 38.5 MPa, de hecho se llega a alcanzar el
mismo valor de porosidad a 1200°C. Por otra parte, se observa nuevamente coémo el
efecto de la vibracién previa no reduce la porosidad. De manera general, en la
pulvimetalurgia convencional el efecto de la temperatura en las propiedades de los
compactos es mucho mas influyente que el efecto de la presion.

[ Total OMPa (LSSV)
R Interconectada 0 MPa (LSSV)

50 I Total 0 MPa (LS)
M N InterconectadaO MPa ( LS)
s NN
N I Total 13 MPa
40 _ B Interconectada13 MPa
N B Total 38,5 MPa
_ - Interconectada 38,5 MPa
N
i’\i 30 A N
-]
(C
T 20+
[72]
o
S
o
" $
0 T - .
1000 1100 1200 1300

Temperatura (°C)

Figura 4-28. Influencia de la Temperatura de sinterizacion en la porosidad de los compactos.
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Los resultados obtenidos mediante esta técnica permiten establecer que la maxima
porosidad obtenida mediante a partir de la técnica de metalurgia de polvos convencional
se encuentra alrededor del 45 %. Este valor de la porosidad se obtiene para una
temperatura de sinterizacion de 1000 °C y sin compactacion previa (presion de
compactacion de 0 MPa)

4.2.2 Caracterizacion microestructural mediante andlisis de imagen

Las Figura 4-29 yFigura 4-30 muestran las imagenes de microscopia Optica a 50x de las
muestras obtenidas mediante PM convencional a bajas presiones y aquellas obtenidas sin
compactacién previa. En estas imagenes es posible evaluar de forma cualitativa la
variacion de la porosidad con la presibn de compactacion y la temperatura de
sinterizacion. Se observa que la porosidad se reduce a medida que aumenta la
temperatura y la presion de compactacion. Asimismo, se observa que a bajas
temperaturas de sinterizacion y presiones de compactacién la porosidad es de tipo
interconectada, pero a medida que incrementa la temperatura, se observan poros
pequerios, aislados y redondeados, y algunos poros grandes, similar a lo obtenido con las
muestras fabricadas por PM convencional.

Temperatura de sinterizacién
Presion

OMPa (LSSV)

LA AR A Y N0
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Temperatura de sinterizacién
Presién 1000°C 1100°C

13 MPa 0 MPa (LS)

38,5 MPa

on

Figura 4-29. Micrografias tomadas a 5X para los compactos sinterizados a 1000°C Y 1100°C
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Temperatura de sinterizacién

Presion

0 MPa (LS)

13 MPa

38,5 MPa

on

Figura 4-30. Micrografias tomadas a 5X para los compactos sinterizados a 1200°C Y 1300°C

Las Figura 4-31 y Figura 4-32 muestran las micrografias realizadas a 200 aumentos
donde es posible observar la morfologia de los poros. Estas micrografias muestran que a
bajas temperaturas y presiones la porosidad es del tipo interconectada, con poros de
morfologia irregular (Figura 4-31) y a medida que aumenta la temperatura los poros son
més aislados, con un contorno mas suave y redondeado (Figura 4-32), lo cual es
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favorable desde el punto de vista de la resistencia a fatiga del material. Estos resultados
coinciden con lo obtenido en el apartado anterior.

Temperatura de sinterizacién
Presién 1000°C 1100°C

OMPa (LSSV)

0 MPa (LS)

13 MPa
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Temperatura de sinterizacién
Presién 1000°C 1100°C

38,5 MPa

Figura 4-31. Micrografias tomadas a 20 aumentos para los compactos sinterizados a 1000°C Y 1100°C

Temperatura de sinterizacion
Presion 1200°C 1300°C

0 MPa (LS)

13 MPa

i6n
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Temperatura de sinterizacion
Presién 1200°C 1300°C

38,5 MPa

S
100 pm

Figura 4-32. Micrografias tomadas a 20 aumentos para los compactos sinterizados a 1200°C Y 1300°C

La Figura 4-33 muestra el efecto de la temperatura de sinterizacién a bajas presiones de
compactacién. Se observa nuevamente que al aumentar la temperatura se reduce la
porosidad. Asimismo, se observa que a bajas temperaturas la porosidad es mas del tipo
interconectada con poros irregulares y al incrementar la temperatura se consiguen poros
aislados, con un contorno mas suave. La Figura 4-37 muestra el efecto de la presiéon de
compactacion para las muestras obtenidas a 1000°C. Es notable que al aumentar la
presion de compactacion hay una reduccion de la porosidad. Sin embargo, al comparar
las imagenes mostradas en las Figura 4-33 y Figura 4-37, se observa que la temperatura
de sinterizacion tiene mayor influencia sobre la forma y proporcién de la porosidad, que la
presion de compactacion.

La Figura 4-35 permite comparar el efecto de la temperatura sobre las muestras de 0
MPa, 13 MPa y 38.5 MPa. Existe una diferencia entre la porosidad obtenida para cada
presién, siendo mas influyente el efecto de la temperatura. Sin embargo, se observa que
existe una mayor diferencia de la porosidad entre las muestras de 0 MPa y 13 MPa que
entre las muestras de 13 MPa y 38.5 MPa. Estos resultados concuerdan con los
obtenidos mediante la técnica de Arquimedes (inciso 4.2.1).

1000°C 1200°C 1300°C

(@) (b) (©) (d)
Figura 4-33. Micrografias tomadas a 20X para los compactos obtenidos con una presién de compactacion de
0 MPa y diferentes temperaturas de sinterizacion (a) 1000°C, (b) 1100°C, (c) 1200°C, (d) 1300°C.
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0 MPa (LS) 13 MPa 38.5 MPa

(b) (c) (d)
Figura 4-34. Micrografias tomadas a 20X para los compactos obtenidos con una temperatura de sinterizacion
de 1000°C y diferentes presiones de compactacion (a) 0 MPa (LSSV); (b) 0 MPa (LS); (c) 13 MPa; (d) 38.5
MPa.

Temperatura de sinterizacion
1000°C 1100°C 1200°C 1300°C

0 MPa

Wokin

13 MPa

38.5 MPa

(h) 0] 0) (k)
Figura 4-35. Micrografias tomadas a 20X para los compactos obtenidos con presiones de compactacion de 0
MPa, 13 MPa y 38.5 y diferentes temperaturas de sinterizacion (a), (d) y (h) 1000°C; (b), (e) y (i) 1100°C; (c),
(®y () 1200°C; (d), (9) y (k) 1300°C.
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Las Figura 4-36, Figura 4-37, Figura 4-38 y Figura 4-39, muestran los resultados del
andlisis estadistico de la distribucion normal del tamafio de los poros, medida a partir del
diametro equivalente, para las presiones de compactacion y temperaturas de sinterizacion
evaluadas. De igual forma, en cada figura se incluye la informacién correspondiente a: la
porosidad obtenida mediante el ensayo de Arquimedes (Parq), la porosidad obtenida
mediante el analisis de imagen (PAl), el diametro equivalente (D), factor de forma de los
poros (Ff), la distancia entre poros (1) y el grado de interconectividad entre poros (Cporo).
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En general, se observa que la porosidad y el tamafio de los poros se reducen al
incrementar la presion de compactacion y la temperatura de sinterizacion. Asimismo, es
notable que la porosidad es mas homogénea a medida que aumenta la temperatura, lo
cual se ve reflejado en la reduccién del ancho y altura de la campana de Gauss, lo cual
representa una disminucion de la variabilidad de los resultados, con respecto al diametro
equivalente promedio. Por ejemplo, la muestra obtenida a 1000°C y 0 MPa, Figura 4-36
(@), exhibe una distribucibn més heterogénea del tamafio de los poros, que aquella
obtenida a la misma presién y 1300 °C. Igualmente, esta menor variabilidad de los
resultados a medida que aumenta la temperatura se ve reflejada en la curva de frecuencia
acumulada de las muestras, la cual refleja la ocurrencia de valores menores a un valor de
referencia. En este caso se observa que las muestras obtenidas a elevadas temperaturas
de sinterizacién y presiones de compactacion alcanzan mucho mas rapido los valores de
diametro equivalente promedio.
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Figura 4-37. Distribucién normal del tamafio de los poros para las muestras obtenidas sin compactacion
previa (0 MPa LSSV) y diferentes temperaturas de sinterizacion (a) 1000°C, (b) 1100°C.
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Figura 4-38. Distribucion normal del tamafio de los poros para las muestras obtenidas a bajas presiones de
compactacion (13 MPa) y diferentes temperaturas de sinterizacién (a) 1000°C, (b) 1100°C, (c) 1200°C y (d)
1300°C.
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Figura 4-39. Distribucion normal del tamafio de los poros para las muestras obtenidas a bajas presiones de
compactacion (38.5 MPa) y diferentes temperaturas de sinterizacién (a) 1000°C, (b) 1100°C, (c) 1200°C y (d)
1300°C.

La presion de compactacién también influye en el tamafio de los poros. Se observa que
cuando la presion aumenta, la distribucion del tamafio de los poros también se hace
menos heterogénea, siendo mucho mas marcado este hecho para el cambio de presién
de 0 MPa y 13 MPa, y poco notable entre 13 MPa y 38.5 MPa. No obstante, la
temperatura de sinterizacion tiene un efecto mas significativo, es decir, hay mayor
homogeneidad al aumentar la temperatura para una misma presién de compactacion, que
con aumentos de la presién para una misma temperatura como se muestra en la Figura
4-40. Estos resultados respaldan lo observado en las micrografias (Figura 4-35) donde se
encontr6 una mayor influencia de la temperatura sobre la porosidad y una mayor
diferencia de porosidades entre 0 y 13 MPa.
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Figura 4-40. Distribucion normal del tamafio de los poros (um), para las muestras obtenidas con los valores
extremos de temperatura y presién de compactacion empleados en este apartado.

Las graficas mostradas en las Figura 4-36, Figura 4-37, Figura 4-38 y Figura 4-39 también
muestran un resumen de los resultados de la porosidad y los parametros morfolégicos de
los poros obtenidos del analisis de imagen. Se observa que la porosidad obtenida por el
método de Arquimedes y la obtenida por medio del andlisis de imagen son similares. Las
muestras mas porosas (LS 1000°C) presentan poros con diametros de hasta 70 um, y
conforme va disminuyendo la porosidad el diametro equivalente se reduce (hasta 40 um).
Por lo tanto, este parametro, al igual que la contigliidad entre poros, sigue la tendencia de
la porosidad interconectada. Asimismo, es posible establecer que el tamafio promedio de
los poros oscila entre 18 um y 10 um, siendo mayor para las muestras obtenidas a bajas
presiones de compactacion y bajas temperaturas de sinterizacién. Cabe resaltar que
aunque para todas las muestras la moda estadistica, es decir, el valor del D¢q que se
repite con mayor frecuencia es de 10 um, el tamafio promedio de los poros supera este
valor. Por ultimo, se observa que para valores altos de la temperatura de sinterizacion y
de la presion de compactacion, el tamafio de los poros no supera 45 um y solo es posible
obtener poros con un tamafio cercano a 100 um para las muestras de 0 MPa, y
sinterizadas a temperaturas de 1000°C, y 1100°C. Esto udltimo es importante para
posibilitar el crecimiento del hueso al interior del implante (bone- ingrowth).
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Estos resultados sustentan numéricamente el andlisis cualitativo realizado al observar las
micrografias; esto es que la porosidad y el D¢y se reducen conforme aumenta la
temperatura de sinterizacion y la presion de compactacion.

La Figura 4-41 muestra el comportamiento de los pardmetros morfolégicos de los poros
con respecto a la temperatura de sinterizacion y la presién de compactacion. Se muestra
una tendencia decreciente del diAmetro equivalente tanto con la presion de compactacion
como con la temperatura, por lo tanto, como era de esperarse la porosidad no solo
disminuye cuando se reduce el nimero de poros, sino también al disminuir el tamafio de
éstos.

La Figura 4-41 (a) muestra que se produce un notable incremento del D, a 1100°C
cuando la presién es 13 MPa, al igual que para el compacto de 38,5 MPa a 1200°C,
debido a que hay un aumento en la coalescencia de los poros. La Figura 4-41 (b) pone en
evidencia que para bajas presiones y temperaturas el contorno de los poros es mas
irregular (Fr en torno a 0,8) y conforme van incrementando dichos parametros los poros
son mas redondeados, con un contorno mas suave (Fy cercano a la unidad), lo cual
corrobora lo observado en las micrografias. Por otro lado, en las Figura 4-41 (c) y (d) se
observa que a medida que incrementan la temperatura y la presion, la distancia entre los
poros (1) aumenta y por ende la interconectividad entre poros (Cporo) se reduce, llegando
a ser casi cero para las muestras compactadas y sinterizadas a 1300°C, indicando que la
porosidad es cerrada (todos los poros aislados). Cabe resaltar que existe una marcada
influencia de la temperatura sobre la distancia entre poros (1), pues a medida que la
temperatura aumenta, para una misma presion de compactacion, se observa una
diferencia bastante marcada entre unay otra muestra.

Lo anterior indica que, pequefios incrementos de temperatura afectan en gran medida la
morfologia y distribucién de los poros, por lo cual se hace necesario encontrar un método
para controlar la porosidad, el cual no se vea afectado de manera tan significativa por la
temperatura.

La Tabla 4-8, muestra en resumen los resultados del analisis de imagen de las muestras
obtenidas mediante la técnica PM convencional usando bajas presiones de compactacion
y llegando a los limites de esta técnica (Loose Sintering). Se observa en general, que la
porosidad es mayor a bajas temperaturas y presiones de compactaciéon. En este caso la
se observa la fuerte influencia de la temperatura en la morfologia y distribucién de los
poros.
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Figura 4-41. Influencia de la Temperatura de sinterizacion en la distribucion y morfologia de la porosidad para
distintas presiones de compactacion representada por los parametros morfologicos: (a) Didmetro equivalente;
(b) Factor de forma (c) distancia entre poros y (d) grado de interconectividad de los poros.
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Tabla 4-8. Resumen de los parametros morfolégicos de los poros obtenidos mediante andlisis de imagen. Se
compara la porosidad obtenida por el método de Arquimedes con la porosidad obtenida mediante el andlisis
de imagen.

Temper_atur_a} de Presion de P arq Deq A
Slnte(l’oléf)iCIOI’l compactacion (MPa) (%) P Al(%) Fi (um) (um) Cporo
0 (LSSV) 44.17 45.30 0.72 17 254 | 0.17
1000 0 (LS) 41.48 42.98 0.74 16 32.8 | 0.35
13 29.34 30.8 0.79 14 36.1 | 0.14
38.5 27.06 29.46 0.75 15 43.7 | 0.18
0 (LSsV) 33.44 32.05 0.77 15 36.3 | 0.14
1100 0 (LS) 34.55 36.88 0.71 18 439 | 0.28
13 19.21 20.66 0.87 12 47.6 | 0.04
38.5 19.85 19.33 0.88 11 45.1 ]0.018
0 (LSsV) 32.99 29.99 0.82 15 40.9 | 0.13
1200 0 (LS) 14.10 13.16 | 0.93 10 68.4 | o
13
38.5 16.07 17.28 0.91 13 64.9 | 0.057
0 (LSsV) 16.29 14.86 0.89 14 80.2 | 0.02
1300 0 (LS) 12.98 12.84 0.94 13 91.2 0
13
38.5 12.22 12.19 0.94 13 93.3 0

4.2.3 Evaluacién de las propiedades mecanicas mediante ensayos de compresion
uniaxial.

A partir de los ensayos de compresion se obtuvieron las curvas esfuerzo-deformacion, las
cuales permiten estudiar el comportamiento mecéanico del titanio poroso obtenido
mediante esta técnica.

La Figura 4-42 muestra las curvas de resistencia a la compresién-deformacién obtenidas
para la zona central de los compactos ensayados. En cada grafica se mantiene fija la
presién de compactacién y se hace una variacion en la temperatura de sinterizacion.
Cada curva va acompafiada por su respectivo valor de porosidad obtenida mediante el
método de Arquimedes (inciso 4.2.1). El comportamiento mecéanico observado es el de un
material tipicamente ductil, con una amplia deformacion plastica. Se observa que al
aumentar la porosidad se reduce significativamente la resistencia y la rigidez del material,
obteniéndose en algunos valores cercanos a la resistencia del hueso cortical (linea roja).
En general, tanto la resistencia a la compresiéon y el limite elastico aumentan con la
presién de compactacion y la temperatura de sinterizacion, mientras que la ductilidad se
reduce. El comportamiento del médulo de Young sigue la tendencia de la resistencia y del
limite elastico, lo cual puede observarse como un aumento de la pendiente de la curva
esfuerzo-deformacién en la zona elastica. Esto se debe a que al incrementar la
temperatura, la porosidad es menor, por ende se obtiene una mayor resistencia del
compacto y mayor es su limite elastico (aumenta la resistencia a la fluencia) y su rigidez.
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Las Figura 4-42 (a) y (b), muestran las curvas esfuerzo-deformacion de las muestras
fabricadas por la técnica de loose-sintering. En estas figuras se observa que mediante
esta técnica es posible lograr valores de resistencia cercanos a los del hueso cortical
(linea punteada color rojo). Estos valores se alcanzan dentro de un rango de temperaturas
entre 1000 y 1200 °C. Por su parte, las Figura 4-42 (c) y (d), muestran las curvas
esfuerzo-deformacion de las muestras obtenidas a bajas presiones de compactacion. Se
observa que al aumentar la temperatura se produce una reduccién de la ductilidad del
material, aunque el médulo de Young parece ser casi el mismo (es decir las propiedades
en el rango elastico son similares) excepto para la muestra de 13 MPa con 1000 °C,
donde se observa una reducciéon del médulo de Young, con respecto a las demas curvas.
Sin embargo, cabe resaltar que aunque la pendiente en la zona elastica es similar, el
limite elastico y la resistencia a la cedencia aumentan al incrementarse la temperatura de
sinterizacion.
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Figura 4-42. Curvas esfuerzo vs deformacion en funcién de la temperatura para las presiones de
compactacion estudiadas: (a) 0 MPa LS (b)0 MPa LSSV, (c) 13 MPay (d) 38.5 MPa.
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La Figura 4-43 muestra la influencia de la porosidad sobre la rigidez de los compactos
ensayados. Se observa que el valor mas bajo de la rigidez (9.56 GPa) se obtiene
mediante la técnica de loose sintering (0 MPa) con una temperatura de 1000°C, es decir
los valores limites de presidén y temperatura evaluados en esta TESIS DOCTORAL. Sin
embargo, es un hecho que para esta condicién la resistencia es notablemente baja
(Figura 4-44), por lo cual el material no puede ser empleado para el reemplazo del hueso
cortical. Otros valores de rigidez favorables desde el punto de vista de la aplicacion del
hueso cortical son los obtenidos bajo las condiciones de presion de 13 MPa y 38.5 MPa, a
una temperatura de 1000°C (12.47 y 19.27 GPa, respectivamente). No obstante, para
estos casos la resistencia excede el valor de la resistencia del hueso cortical.
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Figura 4-43. Influencia de la porosidad total en el comportamiento mecanico de los compactos.
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Figura 4-44. Resistencia a la fluencia vs porosidad total obtenida por el método de Arquimedes.
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La Tabla 4-9 resume los valores estimados tanto del médulo de Young del ensayo de
compresion E. como del limite elastico o, para cada temperatura de sinterizacion y
presion de compactacion. Se observa que es posible reducir la rigidez a niveles cercanos
a los del hueso cortical (20 GPa. Los valores mas cercanos se obtienen con loose
sintering dentro el rango de temperaturas entre 1000 y 1200 °C. Asimismo, a bajas
presiones se obtienen valores de la resistencia a cedencia cercanos a los del hueso,
aunque para estos el médulo de Young es menor al del hueso cortical. Y en aquellas
muestras donde se obtuvo un valor del médulo de Young similar al del hueso, la
resistencia a la cedencia es mayor a la requerida para esta aplicacion. Sin embargo, se
logré reducir sustancialmente la resistencia comparada con la del Ti c.p sin porosidad.
Cabe resaltar que los valores de porosidad conducentes a lograr un médulo de rigidez
cercano al del hueso cortical, obtenidos mediante esta técnica, se encuentran dentro del
rango de porosidades mencionado en la literatura (30-50%).

Tabla 4-9. Mddulo de Young del ensayo de compresion y limite elastico para cada temperatura de
sinterizacion.

Presion de compactacion | Porosidad E. o, (MPa)
Temperatura de (MPa) (%) (GPa)
sinterizacion (°C)
0 (LSSV) 44,8 9,56 66.7
1000 13 30,03 12,47 200
38.5 26,15 19,27 245
0 (LSSV) 34,34 24,93 125
0 (LS) 41,38 22,4 67
1100 13 31,40 25,64 275
38,5 18,36 25,55 331
0 (LS) 28,49 25,11 165
1200 13 13,55 26,1 350
38,5 14,77 34,16 380
0 (LS) 18,54 36,13 270
1300 13 11,46 36,42 450
38,5 10,95 32,25 420
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4.2.4 Célculo del médulo de Young obtenido a partir de la porosidad y el factor de
forma.

La Figura 4-45 muestra graficamente los resultados de la porosidad contra el médulo de
Young calculado mediante la relacion de Nielsen (ecuacién (4-1)), para los distintos
valores de la temperatura de sinterizacion y la presion de compactacion empleados. Se
observa que al aumentar la temperatura se incrementa el médulo de Young de los
compactos porosos. La grafica muestra una tendencia decreciente del médulo de Young
de los compactos porosos, obtenido mediante la relacion de Nielsen, con el aumento de la
porosidad. Se observa que los valores mas bajos del médulo de Young se obtienen para
temperaturas entre 1000 y 1200°C y bajas presiones, mientras que los valores mas altos
se obtienen a 1300 °C. El valor mas bajo del médulo de Young calculado mediante la
relacion de Nielsen (24.68 GPa) se logr6 para las probetas con mayor porosidad, esto es,
las muestras obtenidas a 1000°C y loose sintering (0 MPa), correspondiente a una
porosidad cercana al 49%. Lo anterior coincide con lo encontrado en el apartado anterior,
aunque estos valores estan por encima de los estimados mediante el ensayo de
compresion.
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Figura 4-45. Mdodulo de Young calculado mediante la relacion de Nielsen frente porosidad total.

La Tabla 4-10 resume los valores del médulo de Young del compacto poroso calculado a
partir de la cuenta la relaciéon de Nielsen (Ecuacion (4-1)).
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Tabla 4-10. Mddulo de Young de los compactos porosos obtenido mediante la relacion de Nielsen (Ep).

Temperaturade | Presion | Porosidad
sinterizacion cc)| Pa) | total (%) Fi Ep (GPa)
0 (LSSV) 44,8 0,72 28,5443755
1000 0 (LS) 48,74 0,74 24,6774787
13 30,03 0,79 49,8726469
38,5 26,15 0,75 55,1820152
0 (LSSV) 34,34 0,77 43,0117076
1100 0 (LS) 41,38 0,71 32,3343045
13 31,4 0,87 49,4455954
38,5 18,36 0,88 71,5252533
0 (LS) 28,49 0,82 52,9396849
1200 13 13,55 0,93 81,3796426
38,5 14,77 0,91 78,7552494
0 (LS) 18,54 0,89 71,3579092
1300 13 11,46 0,94 85,6064456
38,5 10,95 0,94 86,6234846

4.2.5 Evaluacion del médulo de Young dinamico por ultrasonidos.

La medicién del médulo de Young dinamico mediante la técnica de ultrasonidos se realiz6
en la zona central de las probetas, pues estas proporcionan resultados mas confiables
debido a que la porosidad en esta zona es mas homogénea.

La Figura 4-46 representa graficamente los resultados obtenidos mediante esta técnica.
Se observa que el médulo de Young se reduce a medida que aumenta la porosidad. Este
hecho se debe a que los poros ademas de reducir el area efectiva resistente, actian
como concentradores de tensiones produciendo una reduccion en la resistencia mecanica
del material. Se encontré que es posible lograr valores cercanos del médulo de Young
necesarios para el reemplazo del hueso (20 GPa), cuando la porosidad es del 48%, la
cual corresponde a las condiciones de 1000°C y loose sintering, es decir la minima
temperatura y presion usadas hasta ahora. Por otro lado, a partir de la curva de regresion
realizada a los datos de la Figura 4-46, se obtuvo una relacion entre la porosidad y el
modulo de Young, representada por la ecuacion (4-3):

(4-3)
Eq = 96,214~00287

Donde E,4, es el modulo de Young dinamico obtenido por ultrasonidos y P es la porosidad

obtenida mediante el método de Arquimedes.

La Tabla 4-11 resume los valores obtenidos del médulo de Young para cada una de las
muestras.
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Figura 4-46. Influencia de la porosidad total en la rigidez de los compactos.

Tabla 4-11. Médulo de Young dindmico para cada presién de compactacién y temperatura de sinterizacion.

Tim?eerri?gjcrigge Presiéon Porosidad total Médulo de Young
°C) (MPa) (%) (GPa)
0 (LSSV) 44,1728 31,0648788
0 (LSSV-X) 44,8006 29,10098
0 (LS) 48,7472 20,75211
1000 0 (LS-X) 41,4805 23,8993116
13 30,0363 50,0578068
13 (X)* 29,3438 48,8662602
38.5 26,1505 54,4109152
38.5 (X)* 27,0656 54,8793248
0 (LSsV) 34,3466 35,913627
0 (LSSV-X) 33,4488 35,6196751
0 (LS) 34,5517 26,2590972
1100 0 (LS-X) 41,3856 27,5772318
13 19,2149 57,8523723
13 (X)* 31,4020 47,9424932
38.5 19,8556 56,1868426
38.5 (X)* 18,3607 61,5005911 -
0(LS) 32,9906 42,3174254 .‘%
0 (LS-X) 28,4956 50,584292 3
1200 13 14,1095 63,1669991 %
13 (X)* 13,5505 59,4011052 >
38.5 14,7725 66,3392489 o
38.5 (X)* 16,0778 65,0124225 C%U’
0 (LS) 18,5454 48,3294791 =
0 (LS-X) 16,2979 51,4909305 a
1300 13 11,4600 56,4431144 o
13 (X)* 12,9812 65,256197 =
38.5 12,2278 70,2304895 °
38.5 (X)* 10,9559 71,1935886 §
* La X que se encuentra después de la nomenclatura significa que esta es una réplica. %
@)

6

N
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4.2.6 Comparacion de los resultados del moédulo de Young con el médulo de
Young calculado por larelacion de Nielsen.

El apartado 4.1.6 muestra que el médulo de Young obtenido mediante ultrasonidos
muestra un mejor ajuste con respecto al médulo calculado por la relacion de Nielsen, para
las probetas obtenidas mediante pulvimetalurgia convencional.

Las Figura 4-47 y Figura 4-48 y comparan los resultados de las mediciones del médulo de
Young obtenidos mediante los ensayos de compresion y la técnica de ultrasonidos contra
los resultados calculados mediante la relacién de Nielsen. Se observa que existe una
mayor dispersion de los datos estimados a partir del ensayo de compresion con respecto
a los resultados calculados mediante la relacion de Nielsen. La Figura 4-47 muestra que
los resultados obtenidos mediante el ensayo de compresion estan por debajo de los
calculados mediante la relacion de Nielsen. La Figura 4-48 compara los resultados del
mdédulo de Young dinamico obtenido por ultrasonidos con respecto al modulo de Young
calculado mediante la relacién de Nielsen. Se observa que existe un mejor ajuste entre
estos valores, salvo en los compactos sinterizados a 1200°C y 1300°C, donde el médulo
calculado por ultrasonidos es mayor que el calculado mediante la relacion de Nielsen.

Los resultados anteriormente analizados coinciden con lo obtenido en el apartado 4.1.6,
donde se observd un mejor ajuste de los resultados del médulo de Young obtenido
mediante ultrasonidos con respecto a los valores calculados mediante la relacion de
Nielsen. Por ello, se puede afirmar que la mejor técnica para la obtencion del médulo de
Young de los compactos de titanio poroso es la técnica de ultrasonidos.

B oMPa(Lssv) M OMPa(LSSV) =
i @ 0MPa(LS) =
804 S ¥ 13MPa J¢ 13 MPa o
< X 385MPa X 385MPa
@ 7017 L @ ompaws) ® oMpa(s) &
o o % 13MPa Y 13MPa 2
O 60{ &% ss5MmPa X 385MPa O
S
> 50 Recta 45¢
o
401
e
5 ° %
(] 30
e % [ e ¥ O
>(:2’ 20 - %
<
[} i
3 10 ]
o
> 0 T T T T T T T 1
3 0O 10 20 30 40 50 60 70 80
=

Modulo de Young Nielsen (GPa)

Figura 4-47. Comparacién entre la relacion entre el mdédulo de Young obtenido mediante el ensayo de
compresion y el calculado mediante la relacion de Nielsen para las muestras.
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Figura 4-48. Comparacion entre el médulo de Young obtenido mediante ultrasonidos y el médulo de Young
calculado mediante la relacién de Nielsen.

4.2.7 Comparacion de los valores del Modulo de Young dindmico obtenidos
mediante la pulvimetalurgia convencional

La Figura 4-49 es una representacion de los valores del modulo de Young de los
compactos fabricados mediante la técnica de la pulvimetalurgia convencional (apartado
4.1) incluyendo los obtenidos mediante loose sintering (0 MPa), 13 MPa y 38.5 MPa. Se
observa que para presiones de compactacion bajas (OMPa, 13 MPa, 38.5 MPa), la
porosidad aumenta y por ende se reduce la rigidez de los compactos. Se observa que es
posible obtener valores del médulo de Young cercanos a la rigidez del hueso cortical (20
GPa) bajo condiciones de 0 MPa y 1000°C, los cuales representan los limites de presion y
temperatura de sinterizacion propuestos por esta técnica.

120 A « B oMPa(ssv) H OMPa(LSSV)Z
2 © O0MPa(Ls) @ omPa(s) S
S ¢ 13MPa Y¢ 13 MPa S
°° ~ ¥ 385MPa ¥ 38,5 MPa

— 100 A N

Qﬂ_’ © @ oMPa(LS) @ oMPa(Ls) &

[0) & > o S W 13MPa Y 13 MPa <

= S

g 80 - o N X 385MPa X 385MPa

é ) PM convencional

g 60 & ® 385MPa

© w K B 89,7 MPa

(=] D % X8 147,4 MPa

5 o ® ~ Q@ 211,5MPa

> 407 -

[}

© fas) @ g

B 20 T b

3

o

=
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Porosidad total (%)

Figura 4-49. Comparacion de los modulos de Young frente a la porosidad total calculada por Arquimedes de
las muestras obtenidas mediante PM convencional y no convencional (uso de espaciadores).
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4.2.8 Resumen de los resultados

Los resultados obtenidos mediante esta técnica sefalan que:

e Los limites de porosidad obtenidos mediante la técnica de loose sintering (48%
aprox.) son mayores que los obtenidos mediante la técnica de PM convencional
(39% aprox.). Estos valores fueron alcanzados para las condiciones méas bajas de
presion y temperatura, es decir, una presion de compactacion de 0 MPa (loose
sintering) y temperaturas de sinterizacion de 1000y 1100 °C.

e La porosidad disminuye cuando la presion de compactacion y la temperatura de
sinterizacion aumentan. Al igual que en el caso anterior se observa que a bajas
temperaturas y presiones de compactacion la porosidad es del tipo interconectada,
cuando la temperatura aumenta, se observan poros pequefios, aislados y
redondeados y algunos poros de mayor tamario.

e El tamafio promedio de los poros obtenido mediante esta técnica oscila entre 18
um y 10 um, siendo mayor para las muestras obtenidas a bajas presiones de
compactacion y bajas temperaturas de sinterizacion. Cabe resaltar que aunque
para todas las muestras la moda estadistica, es decir, el valor del D¢q que se repite
con mayor frecuencia es de 10 um, el tamafio promedio de los poros supera este
valor. Por dltimo, se observa que para valores altos de la temperatura de
sinterizacion y de la presién de compactacion, el tamafio de los poros no supera
45 um y solo es posible obtener poros con un tamafio cercano a 100 um para las
muestras de 0 MPa, y sinterizadas a temperaturas de 1000°C, y 1100°C. Esto
ultimo es importante para posibilitar el crecimiento del hueso al interior del
implante (bone- ingrowth).

e Para conseguir la rigidez del hueso cortical (20 GPa) utilizando esta técnica, es
necesario emplear una temperatura de sinterizacién de 1000°C y una presion de
compactacion de 0 MPa, es decir los limites de la PM convencional.

e Otro aspecto importante para resaltar es el amplio rango de valores de médulo de
Young que han sido obtenidos por esta técnica. Esta gama de valores implica que
hay una via para la fabricacion de nuevos implantes con una rigidez gradiente
utilizando unicamente la técnica de PM convencional.

Trabajos futuros. La resistencia mecanica de los compactos obtenidos bajo dicha
condicion es pobre, con lo cual se hace necesario implementar una ruta de
procesamiento que permita lograr un balance entre la resistencia y la rigidez de los
compactos, logrando una elevada porosidad, pero empleando mayores temperaturas
gue las ya mencionadas, para mejorar la calidad de los cuellos de sinterizacion y por
ende la resistencia mecéanica del material poroso.
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4.3 Aplicacion de la técnica de espaciadores “Space-Holder
Technique” en la fabricacion de Titanio poroso.

4.3.1 Evaluacion preliminar de la eliminacién del espaciador

El primer paso para la eliminaciéon del espaciador es la seleccion de una probeta con una
condicion de parametros de procesamiento intermedia (40% vol., prensadas a 600 MPa),
como se muestra en la Figura 3-53 de la seccién 3.5.4 del presente documento. Las
condiciones iniciales estudiadas para remover la sal de las muestras en verde consisten
en una inmersion en agua en estado de agitacion a temperatura ambiente por ciclos de %2
h.

La Figura 4-50 (a) muestra el porcentaje de masa relativa (Ti+NaCl) de una muestra en
verde versus los ciclos consecutivos de inmersion. Los resultados indican que la
disolucion del espaciador se alcanza en un tiempo aproximado de 5 h de inmersion en
agua destilada. Son necesarios 10 ciclos para completar la disolucion del espaciador, en
los cuales el compacto es sumergido, secado y pesado; la aplicacion de ciclos adicionales
muestra que no hay pérdida de espaciador. La Figura 4-50 (b) presenta una inspeccion
visual de la integridad estructural de la muestra. Esta imagen revela que se ha logrado
una buena integridad estructural de la muestra en verde, es decir la muestra mantiene su
geometria cilindrica, con bordes y paredes bien definidas, sin pérdida aparente de
material). Esto indica que no ocurrié una pérdida significativa de Ti c.p, durante el proceso
de eliminacién de la sal. La Figura 4-50 (c) ilustra la microestructura porosa obtenida
después de la sinterizacion, se observa una porosidad homogénea (35.2%), en la cual
predominan poros de contorno suave sobre aquellos poros de aspecto equiaxial similar a
los granos de NaCl.

Los resultados anteriores sugieren la conveniencia de usar los mismos parametros para el
resto de mezclas. Sin embargo, los resultados para las condiciones mas criticas (70%
vol., 200 MPa y 800 MPa) muestran una pobre integridad estructural (Figura 4-51), es
decir, no se mantiene la geometria del compacto y existe una pérdida de material que
deteriora los bordes y paredes del mismo, no solo para la presién de compactacion mas
baja, sino también para el valor de la presidbn mas alta: esto indica que hubo un factor
diferente a la presibn de compactacion que afecté la integridad estructural de los
compactos. En este sentido, el colapso de la matriz de titanio esta asociado tanto con la
agitacion del agua como con la manipulaciéon de las muestras, por lo tanto, se realizaron
las siguientes pruebas con agua en estado de reposo y reducir al maximo la manipulacion
de las mismas.
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Figura 4-50. Muestra con 40% en vol. de NaCl, compactada a 600 MPa: (a) tasa de disolucién; (b) aspecto de
la muestra en verde después del proceso de disolucidn, se observa una buena integridad estructural; (c)
microscopia 6ptica de la seccion transversal de la muestra mostrando la porosidad obtenida después del
sinterizado.

Figura 4-51. Muestras en verde con una pobre integriad estructural desué del brc;(;—ezéo de eliminacion de la
sal (70% en vol. de NaCl), compactadas a: (a) 200 MPa; (b) 800 MPa.

4.3.2 Optimizacion del proceso de eliminacién del espaciador

Las Figura 4-52 Figura 4-53 muestran el efecto de los ciclos de inmersién (1/2, 2y 4 h), la
presién de compactacion (200, 400, 600 y 800 MPa) y la proporcién del espaciador (60 y
70 % vol.) en la velocidad de disolucién de la sal. Como puede observarse, las curvas
muestran una caida exponencial de la masa relativa con el tiempo, correspondiente a la
eliminacion del espaciador, encontrandose la misma tendencia para todas las
condiciones: las muestras en verde compactadas con la menor presién (200 MPa)
requieren de tiempos mas cortos de disolucion del NaCl, independientemente de la
proporcion de espaciador y del tiempo de los ciclos de inmersion. Este comportamiento es
una consecuencia logica de la mayor porosidad de estas muestras asociada a una menor
presion de compactacion.

Lo anterior pone en evidencia que el efecto de la presion de compactacion es menos
significativo cuando incrementa el contenido de espaciador y el tiempo de los ciclos de
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inmersion. Asimismo, es claro que la velocidad de disolucion aumenta con el contenido de
espaciador (NacCl), para todas las condiciones evaluadas. En este contexto, un primer
andlisis de la influencia de los ciclos de inmersion en el proceso de disolucion de la sal
indica que este efecto es mucho mas marcado para los ciclos de inmersion de tiempo
corto (1/2 h). No obstante, desde un punto de vista practico, se considera que: 1) ciclos de
inmersion de tiempo méas corto (mayor numero de ciclos de inmersion) involucran un
mayor riesgo de colapso de las muestras en verde o incluso pérdidas de Ti. Ambos
eventos estan asociados a la manipulacién de las muestras y al fenébmeno de tension
superficial; y 2) considerando el tiempo real del proceso (ciclos de inmersién + tiempo
requerido para el secado y pesado de las muestras), se concluye que la mejor opcién es
usar ciclos de inmersién de 4 h.

Los resultados confirman el importante papel del contenido del espaciador (NaCl) en la
porosidad y la estabilidad estructural de las muestras, ademas de las observaciones
previas. Cabe resaltar que en todas las condiciones experimentales se alcanz6 el estado
de saturacion de la masa relativa de las muestras en verde (Ti + % NaCl). Sin embargo, a
pesar de que los valores obtenidos estuvieron muy cerca de lo deseado, se observa que
en algunas condiciones no se logré la completa disolucion de la sal, indicando que la sal
restante quedd atrapada dentro de la porosidad cerrada. Este fendmeno fue mas
significativo a medida que se incrementaba la presion de compactacion y el tiempo del
ciclo de inmersién, y al reducir el porcentaje de espaciador. Luego, la desviacion del peso
final con respecto a la masa de Ti buscada, puede atribuirse a la pérdida de una pequefia
cantidad de matriz metalica, lo cual es mas notable para bajas presiones de
compactaciéon, altos contenidos de Ti y una manipulacion excesiva. Con respecto a
contenido residual de NacCl, este puede ser removido total o parcialmente durante la etapa
de sinterizacion (ver discusién mas adelante).

Las Figura 4-52 (a) Figura 4-53 muestran que las muestras obtenidas a bajas presiones
de compactacion muestran una mayor tasa de disolucién del espaciador, comparadas con
las obtenidas a altas presiones. Esto se debe a que existe mayor camino libre entre las
particulas, que permite la salida del espaciador. Sin embargo, se observa que en estas
hay una caida de la masa relativa por debajo del valor de estabilizacion. Esto presenta un
riesgo en cuanto a la integridad estructural de las muestras.
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Figura 4-52. Velocidad de disolucion de las muestras (70 % vol. NaCl), compactadas de 200 — 800 MPa, para

diferentes tiempos de inmersion por ciclo sin agitacion: (a) ¥z h; (b) 2 h; y (c) 4 h.
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Figura 4-53. Velocidad de disolucion de las muestras (60 % vol. NaCl), compactadas de 200 — 800 MPa, para
diferentes tiempos de inmersion por ciclo sin agitacion: (a) ¥z h; (b) 2 h; y (c) 4 h.
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La Figura 4-54 muestra la porosidad total alcanzada después de la sinterizacion en
términos de la presién de compactacion y el tiempo de inmersién por ciclo, para las dos
concentraciones de espaciador. A partir de estos resultados se recalca lo siguiente: 1) la
porosidad incrementa con la presion de compactacion y esta influenciada ligeramente por
los tiempos de los ciclos de inmersién; 2) como era de esperarse, la porosidad final es
menor que la estimada a partir del contenido de espaciador. Sin embargo, la razén entre
estas decrece para mayores contenidos de espaciador; y 3) para los contenidos mas
bajos de NaCl, la porosidad obtenida es menos sensible a los incrementos en la presiéon
de compactacion.

El comportamiento de la porosidad observado en la Figura 4-54 es consistente con las
caracteristicas del proceso de disolucion que fueron discutidas anteriormente, lo cual
puede explicarse del siguiente modo: el resultado aparentemente sorprendente de la
mayor porosidad para incrementos de la presién de compactacion reside en la eliminacién
de la sal residual durante la sinterizacion. Esta sal atrapada mayormente dentro de la
porosidad cerrada se funde inicialmente durante el calentamiento (T<< 801°C, condicion
de alto vacio) y, luego, se evapora a una temperatura mayor [7, 8]. Este paso posterior de
la eliminacion de la sal es posible debido a muchos factores simultaneos, como son el
cambio fisico del espaciador (aumento de volumen) y la debilidad de los cuellos entre las
particulas de Ti a la temperatura en la cual el espaciador comienza a cambiar. Ademas de
esto, la eliminacién del espaciador pues la presion de vapor interna del NaCl a 1250°C [8]
es mayor que la presion externa de la atmésfera de alto vacio. En este sentido, el papel
de la sal fundida en el incremento de la porosidad (mayormente interconectada) es muy
importante, ya que este espaciador fundido puede impregnar los polvos metélicos creando
una especie de capa delgada de liquido entre ellos.

La secuencia de eventos anteriormente establecida estd mediada por el incremento de las
particulas de NaCl atrapadas dentro de la porosidad debido a los incrementos en la
presiébn de compactacion. Cuando estos parametros incrementan, la cantidad de
particulas de sal atrapadas también lo hace. Esto causa la fractura de las particulas
debido al esfuerzo critico transmitido por la matriz metdlica, la cual es deformada
plasticamente [9, 10]. Por lo tanto, contrario a lo que sucede durante la PM convencional,
para la técnica de espaciadores, una alta presion de compactacion no significa una menor
porosidad. De acuerdo a lo anterior, este parametro puede ser mantenido relativamente
constante debido a la presencia de las particulas de sal atrapadas, las cuales causan el
inesperado incremento de la porosidad durante la sinterizacion.

La fractura de las particulas de NaCl (cubicas) implica una replicacion superficial dentro
de los poros metalicos de la matriz ductil (resistencia la fluencia, o, = 650 MPa.), ademas
facilita la disolucién de la sal debido al incremento del area de contacto y la porosidad
interconectada. Asimismo, la forma de los poros asociada a esas interacciones, que
también se ve influenciada por las condiciones de sinterizacion, es un parametro critico
para el comportamiento mecanico de un componente metalico poroso, especialmente si
estd sometido a cargas ciclicas y altas sobrecargas, el cual es un ejemplo claro de los
requerimientos que deben cumplir los materiales empleados para el reemplazo del hueso.
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Figura 4-54. Porosidad de las muestras con dos diferentes % de NaCl (60% y 70% vol.) sumergidas en agua

a temperatura ambiente sin agitacion, en términos de (a) y (b) presion de compactacion y (c) y (d) tiempo de
ciclos de inmersion.

Los resultados anteriormente expuestos sirven como precedente para continuar
optimizando el proceso de eliminacién del espaciador, en términos de la estabilidad de las
muestras en verde y la velocidad de disolucion de la sal. En este sentido, el pr6ximo paso
es emplear agua destilada con una temperatura de 50 — 60 °C. Cabe anotar que el dato
de 400 MPa con 70% de espaciador y ciclos de 2h es un dato atipico, el resto del
comportamiento obedece a la dinamica del proceso.

La Figura 4-55 muestra la velocidad de disolucion, para la mayor concentracién de NacCl,
por inmersion en agua a dos temperaturas, en términos de la presién de compactacion y
el tiempo del ciclo de inmersién. Como era de esperarse, el aumento de la temperatura
incrementa la velocidad de disolucion del NaCl. Se observa que la temperatura del agua y
el tiempo de inmersion tienen una mayor influencia sobre la velocidad de disolucién que la
presién de compactacion: para un tiempo de inmersion fijo, las curvas son practicamente
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Resultados y discusion

iguales para el caso de la temperatura mas alta. Estos resultados indican que es mas facil
disolver la sal en agua caliente, durante largos tiempos de inmersién por ciclo
(considerando que el tiempo real del proceso es menor y que se reduce el riesgo del
colapso de la muestra y/o pérdidas de Ti). Por lo cual, este parametro toma especial
importancia en la integridad de las muestras en verde, asi como en la eleccion de una
temperatura intermedia del agua: lo primero asegura una reduccion de la manipulacion de
las muestras y lo segundo evita las turbulencias dentro del agua relacionadas con el

efecto del incremento de la temperatura.

o,
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Figura 4-55. Disolucion del NaCl vs. Tiempo (h) para las muestras de 70% vol. de NaCl, compactadas a 600 y
800 MPa: (a) ciclos de inmersién de %2 h en agua a temperatura ambiente y 50-60 °C; (b) ciclos de inmersion

de %2 hy 4 h en agua a 50-60°C.
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Obtencidn y caracterizacion de Ti c.p poroso para aplicaciones biomédicas

La Figura 4-56 compara los resultados de la porosidad final (después del sinterizado) para
diferentes presiones de compactacion, temperaturas del agua, tiempos de los ciclos de
inmersion y contenidos de NaCl. La Figura 4-56 (a) muestra que un aumento en la
temperatura del agua produce una mayor porosidad (la disolucion de la sal es mas facil),
independientemente de la presion de compactacion. Asimismo, se observa que, al igual
gue en la disolucién en agua a temperatura ambiente, a mayor presion de compactacion,
mayor porosidad (total e interconectada). Cabe resaltar que el uso del agua a una
temperatura mayor reduce la diferencia entre la porosidad cerrada y la porosidad
interconectada, indicando que existe una tendencia de la porosidad a ser cada vez mas
del tipo interconectada. Asimismo se observa que para temperaturas del agua entre 50 -
60 °C y ciclos de inmersion de 4 h, toda la porosidad se generd durante los pasos de
disolucién (eliminacion completa del NaCl). Esto se ve reflejado en una sensibilidad casi
nula a la presion de compactacion: la porosidad es practicamente la misma aun cuando la
presion de compactacion incrementa, lo cual es contrario a lo observado para el proceso
de disolucion a temperatura ambiente (tiempo de inmersién minimo).

La Figura 4-56 (b) confirma lo anteriormente expuesto y muestra, una vez mas, que a
mayor concentracién de NaCl, mayor porosidad total de la muestra. Tanto la velocidad de
disolucién como la cantidad de NaCl incrementan con la concentracién de sal, debido a la
presencia de una porosidad interconectada mas alta, tal como se discuti6é para el proceso
de disolucion a temperatura ambiente.

Los resultados graficados en la Figura 4-56 demuestran que los parametros que controlan
la porosidad de las muestras son principalmente el contenido de NacCl, la temperatura del
agua y el tiempo de inmersién por ciclo; por otra parte, la Figura 4-57 confirma el hecho
de que la presion de compactacién tiene una menor importancia sobre la porosidad,
excepto desde el punto de vista de la integridad de las muestras en verde.

I Total . O Total . B Total
70% NaCl 50-60 °C g |nterconectada 40%NacCl Interconectada 60%NaCl g Interconectada
I Total [ Total
75+ |4h Temp. I Total 7517 s0%Nac
B tad. (72721
Ambiente B Interconectada nterconectada 70%NaCl nterconectada
60+ 60+
<
—
o=

X S
S =)
el — 4
] 45 3 45
2 2
(72}
o S
o o
0. 304 30+

15- 15 2 4

600 800 200 400 600 800

Presion de compactacion (MPa)

Presion de compactacion (MPa)

(@) (b)
Figura 4-56. Porosidad total e interconectada vs. Presion de compactacion, después del proceso de
eliminacion de la sal: (a) 70% vol. de NaCl, ciclo de inmersién de 4 h, y agua a temperatura ambiente y agua
caliente (50-60°C); (b) ciclos de inmersién de 4 h, agua caliente (50-60 °C), y 40-70% vol. de NaCl.
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Figura 4-57. Porosidad total vs porosidad para distintos porcentajes de espaciador, para las muestras
obtenidas por disolucién del espaciador en agua caliente (50-60°C).

La Figura 4-58 resume los aspectos generales de las muestras obtenidas en este trabajo
bajo las condiciones que permiten obtener una mayor integridad estructural, esto es 800
MPa, temperatura del agua de 50-60 °C, ciclos de inmersion de 4 h y diferentes grados de
porosidad (bajo, medio y alto). En la figura se incluye la apariencia de las muestras
durante el proceso de disolucién y después de la sinterizacion. Es evidente el incremento
de la cantidad de burbujas de aire (cada vez mas pequefas) sobre la superficie para
mayores concentraciones de NaCl, debido a la mayor porosidad interconectada
encontrada en estas muestras, lo cual implica una menor cantidad de ciclos de inmersion,
en comparacion con las muestras de baja porosidad, donde el contenido de NaCl es
menor, y por ende se forman burbujas mas grandes sobre la superficie, debido a que la
sal atrapada al interior del compacto encuentra espacios mas grandes para salir.
Finalmente, es posible observar que la viabilidad del procedimiento disefiado dentro de
este trabajo es valida gracias al resultado obtenido en cuanto a la integridad estructural de
las muestras, durante las diferentes etapas del proceso.

La Tabla 4-12 resume los datos de porosidad para las muestras que emplean NaCl como
espaciador, eliminado con agua caliente (50-60°C). La Tabla 4-13 resume los datos de
porosidad total e interconectada, en las cuales se ha empleado agua a temperatura
ambiente para eliminar el espaciador.
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BAJA
POROSIDAD
MEDIA
POROSIDAD
ALTA
POROSIDAD
Detalles de como
la sal se elimina Aspecto de Ila Después de la
. cuando se muestra después mayoria de los Muestras
Comentarios . . . . .
sumerge en agua del primer ciclo de ciclos de sinterizadas
destilada caliente lainmersion (4 h) inmersion
(50- 60 °C)

Figura 4-58. Inspeccion visual durante (izquierda) y después (centro) del proceso de disolucion de la sal en
agua caliente en ciclos de 4 h, y después de la sinterizacion (derecha). Todas las muestras fueron
compactadas a 800 MPa. Note que las burbujas de gas son mas grandes cuando la porosidad es menor (bajo
contenido de Nacl).
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Tabla 4-12. Porosidad total, interconectada y densidad de los compactos con NaCl como espaciador
eliminado en agua caliente (50-60°C)

NacCl Cgr:qe;;g?agie(jn Porosidad total Porosidad Densidgd
(% v/iv) (MPa) (%) interconectada (%) (g/cm”)
200 64.71 63.51 1.524
70 400 64.30 58.51 1.539
600 66.10 65.53 1.528
800 68.27 64.65 1.521
200 56.67 53.31 2.072
60 400 56.81 53.74 2.024
600 57.83 54.29 1.901
800 57.12 53.19 1.935
200 46.27 41.82 2.378
50 400 46.64 42.05 2.342
600 46.79 41.34 2.237
800 47.20 44.16 2.214
200 35.10 27.12 2.811
40 400 35.56 27.35 2.786
600 35.78 27.46 2.723
800 37.20 30.52 2.612

Tabla 4-13. Porosidad total, interconectada y densidad de los compactos con NaCl como espaciador
eliminado en agua fria

Presién de Compactacién | Porosidad Porosidad Densidad

NaCl (% v/v) (MPa) total (%) interconectada (%) (g/cm®)
200 62.41 60.28 1.695

70 400 64.06 62.69 1.621

600 63.80 61.88 1.633

800 65.91 65.03 1.538

200 53.1 49.38 2.114

60 400 55. 09 52.12 2.028

600 56.60 53.42 1.956

800 57.00 53.81 1.938

4.3.3 Caracterizacion microestructural mediante analisis de imagen

La Figura 4-59 muestra las caracteristicas microestructurales de las muestras sinterizadas
obtenidas con diferentes porcentajes de espaciador (composicion en collage de la
superficie de la seccion transversal). Se incluye una microtomografia de la seccién
transversal del hueso humano[l1l]. Se observa que existe una gran similitud entre el
aspecto de las muestras y el aspecto del hueso trabecular Figura 4-59 (e).Esta figura
confirma la relacion existente entre el contenido de espaciador y la porosidad
interconectada. Asimismo, se observa que mediante el uso del espaciador es posible
obtener una porosidad mas homogénea y mejorar la distribucion del tamafo de los poros.
Este resultado tiene una importancia enorme desde el punto de vista de las aplicaciones
de reemplazo del hueso, diametro de poros > 50um[12], pues promueve el crecimiento del

Capitulo IV: Resultados y discusion

N
o
H



Obtencidn y caracterizacion de Ti c.p poroso para aplicaciones biomédicas

hueso al interior del implante. Cabe anotar la presencia de poros de contorno mas suave
gue los asociados con la forma de los granos de NacCl, lo cual indica el importante papel
gue juegan las condiciones de sinterizacién en la mejora del comportamiento a fatiga de
las muestras porosas.

()

Figura 4-59. Composicion microgréfica de los compactos sinterizados fabricados con diferentes porcentajes
de espaciador: a) 40 % vol., b) 50 % vol., ¢) 60 % vol. y d) 70% vol; (e) Microtomografia de un hueso humano
[11].
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La Figura 4-60 muestra los resultados del andlisis estadistico de la distribucion normal del
tamafio de los poros (Deq) para todas las presiones de compactacion y temperaturas de
sinterizacion. Asimismo, se resumen en cada figura la informacion correspondiente a: la
porosidad obtenida mediante el ensayo de Arquimedes (Parq) y los parametros
morfolégicos de los poros obtenidos mediante el andlisis de imagen: porosidad (PAI),
diametro equivalente (De,), factor de forma (Fy), distancia entre poros (1) y grado de
interconectividad entre poros (Cporo). En primer lugar, se observa que los valores de
porosidad obtenidos mediante el analisis de imagen coinciden con los hallados mediante
el método de Arquimedes. Por otro lado, al comparar los valores de porosidad y diametro
equivalente teniendo en cuenta el porcentaje de espaciador, se observa que un mayor
contenido de NaCl produce una mayor porosidad y un tamafio de poro mas grande. Por
ejemplo, las muestras con 40% de NaCl muestran porosidades de 38% mientras que en
las obtenidas con 70% de NaCl se observa una porosidad mayor a 67%. Un aspecto a
resaltar es que la porosidad obtenida esta cerca de la cantidad de espaciador empleado,
como se mencion6 anteriormente.

La distribucion del tamafio de los poros es mas homogénea. Sin embargo, se observa que
las muestras obtenidas a 200 MPa presentan una distribucion de poros mas homogénea
gue las gréficas de los compactos de 800 MPa, pues en estas hay una mayor desviacion
del tamafio de poro con respecto al promedio. Los resultados obtenidos permiten analizar
el efecto del aumento de la presién de compactacion en el tamafio de los poros. Se
observa que desde un valor de tensién critico, el grano original de NaCl se fractura en
varios granos pequefios, y por tanto la porosidad interconectada puede ser mayor a
grandes presiones de compactacion, debido a que se puede producir la coalescencia de
estos granos mas pequefios, por lo tanto el diametro equivalente es mayor. Sin embargo,
si esa condicion critica no se alcanza, es posible que los granos mas pequefios
fracturados permanezcan aislados y no coalezcan, y ningun tipo de porosidad se
incremente para presiones de compactacion altas, manteniéndose la porosidad
aproximadamente constante, si las cantidades de espaciador son pequefias, como se
observa en la Figura 4-60.

Los resultados mostrados en la Figura 4-60 permiten concluir que el tamafo de los poros
obtenido mediante esta técnica es mayor que 50 um, alcanzandose los valores mas altos
para presiones de compactaciéon elevadas y porcentajes de espaciador entre 50 y 70%.
Sin embargo, la Figura 4-60 (b) ilustra que el valor mas alto del Deq conseguido se
obtiene con un 50% NaCl, lo cual no obedece a la tendencia de este. Al observar la
micrografia mostrada en la Figura 4-59 se observa que esta muestra con 50% de NacCl
tiene un poro grande producto, posiblemente, de una pérdida de material en el borde de la
muestra. Dado que el diAmetro equivalente es el resultado es un promedio del tamafio de
los poros, el ajuste de los datos obtenidos del andlisis de imagen arroj6 un resultado
mayor del esperado. Lo anterior permite establecer que el tamafio de los poros sigue la
tendencia de la porosidad. Aunque las gréficas de frecuencia del diametro equivalente
muestran que el diametro promedio de poros conseguidos mediante esta técnica es de 10
um aproximadamente, se observa que el rango de tamafios de poros obtenidos bajo las
diferentes condiciones estd entre 25 y 90 um, asimismo es posible encontrar poros de
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hasta 300 um. Esto ultimo es importante para promover del crecimiento 6seo al interior del
implante (bone-ingrowth).

2000 ~ 2000 A Frecuencia
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Figura 4-60. Distribucion normal del tamafio de los poros de los compactos sinterizados fabricados con
diferentes porcentajes de espaciador a) 40 % vol., b) 50 % vol., c) 60 % vol. y 200 MPa, d) 60 % vol. y 800
MPa 'y e) 70% vol. y 200 MPa, f) 60 % vol. y 800 MPa
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La Figura 4-61 (a) muestra la tendencia creciente del didmetro equivalente tanto con la
presion como con el porcentaje de espaciador, contrario a lo obtenido mediante las otras
rutas de procesamiento, en la cual, el diametro equivalente tiene una tendencia
decreciente con el aumento de la presién de compactacion. Esto es importante, pues es
posible controlar el tamafio de los poros mediante la técnica de espaciadores, trabajando
a altas temperaturas para mejorar la difusion entre las particulas y por ende la resistencia
mecénica de las muestras.

La Figura 4-61 (b) muestra la relacion entre el factor de forma de los poros y el porcentaje
de espaciador. Los resultados sefialan que el factor de forma se reduce con la presion de
compactaciéon. Por ejemplo, al fijar un porcentaje de 60% de espaciador, se observa que
el factor de forma reduce gradualmente. Esto se debe al efecto que tiene la presion en la
fragmentacion de los granos. Sin embargo, el efecto de la presién no es el Unico que
causa dicha variacién, se observa que para bajas presiones el factor de forma no tiene
una variacion importante con respecto al contenido de espaciador, contrario a lo que se
presenta para elevadas presiones donde la reduccion del factor de forma de los poros es
notable cuando se incrementa el porcentaje de espaciador. Este resultado indica que los
poros son mas redondeados a bajas presiones de compactacion y altos porcentajes de
espaciador, y son menos uniformes a presiones elevadas. Sin embargo, para la presion
de 800 MPa y 70% de espaciador, se observa un incremento en el factor de forma,
llegando a ser similar al conseguido con bajos porcentajes de espaciador. Esto puede
estar relacionado a que en la compactacion algunos granos de sal quedan aislados,
proporcionando poros cerrados que en la sinterizacibn toman un aspecto mas
redondeado, produciendo este efecto.

Los resultados anteriormente mencionados estan relacionados a su vez con lo observado
en la Figura 4-61 (c) en la cual se muestra la relacion entre la distancia entre poros y el
porcentaje de espaciador a distintas presiones de compactacién. Se observa que para
bajas presiones el porcentaje de espaciador no tiene una influencia importante en la
distancia entre poros, sin embargo para altas presiones (600 y 800 MPa) a medida que se
incrementa la presién y el porcentaje de espaciador, la distancia entre poros se hace mas
estrecha. Si observamos la Figura 4-61 (d), la cual muestra el grado de interconectividad
entre poros, encontramos la razén que sustenta estos eventos y es que a medida que
aumenta la presion de compactaciéon y el porcentaje de espaciador, para altas presiones,
se observa que el grado de interconectividad entre poros incrementa, es decir, la
porosidad es mas del tipo interconectada, la cual es la deseada desde el punto de vista de
las aplicaciones para el reemplazo del hueso. Luego, al aumentar la porosidad
interconectada se reduce la distancia entre poros y su factor de forma, mientras que el
didmetro de los poros aumenta.

La Tabla 4-14 resume los parametros morfolégicos de los poros tomados de las muestras
obtenidas mediante la técnica de espaciadores. Se observa en general que la porosidad
incrementa a medida que aumenta el porcentaje de espaciador y que es poco sensible a
los aumentos de la presion de compactacion. Por lo cual, para alcanzar una mayor
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porosidad la tendencia es incrementar el contenido de espaciador y trabajar a elevadas
presiones.
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Figura 4-61. Influencia del porcentaje de espaciador en la distribucion y morfologia de la porosidad para
distintas presiones de compactacion representada por los parametros morfologicos: (a) Didmetro equivalente;
(b) Factor de forma (c) distancia entre poros y (d) grado de interconectividad de los poros.
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Tabla 4-14. Resumen de los parametros morfol6gicos de los poros obtenidos mediante andlisis de imagen. Se
compara la porosidad obtenida por el método de Arquimedes con la porosidad obtenida mediante el analisis
de imagen.

compparc?tsc?:((:)ir(]')rgI ?MPa) (&a\l/c/:\ll) Parg (%) | PAI(%) Ff Deq (um) A (um) | Cporo
200 60 56.67 56.81 0.9 25 33.2 | 04
70 64.71 63.41 0.77 67 144.7 | 0.26

400 60 56.81 58.33 0.74 79 80.3 10.30
70 64.30 59.77 0.70 93 83.2 10.25

40 35.78 34.81 0.74 78 180.8 | 0.19

600 50 46.79 40.59 0.74 84 180.9 | 0.19
60 57.83 54.40 0.69 107 117.4 | 0.24

40 37.20 38.28 0.77 67 144.7 | 0.26

800 50 47.20 47.87 0.67 92 127.1 | 0.27
60 57.12 58.21 0.6 85 90.3 | 04

70 68.27 65.86 0.77 84 76.1 | 0.44

4.3.4 Evaluacion de las propiedades mecanicas mediante ensayos de compresion
uniaxial.

Los resultados del ensayo de compresion permiten obtener las curvas esfuerzo vs
deformacién para cada compacto ensayado. A continuacion se representan las distintas
curvas segun la eliminacion de la sal se haya efectuado en agua a temperatura ambiente
o caliente, presién de compactacion y cantidad de espaciador.

La Figura 4-62 presenta las curvas de resistencia a la compresién contra deformacion de
las muestras obtenidas con porcentajes de espaciador de 60 y 70 % NaCl, para bajas
presiones de compactacion. Se observa, de forma general, que el valor de resistencia
disminuye a medida que aumenta la cantidad de espaciador y, por lo tanto, la porosidad.
La resistencia empieza a depender mas de la porosidad que del material de partida,
cuanto mayor es la cantidad de porosidad inducida. Por otro lado, se observa que al
incrementar la presion de compactacién la resistencia de la muestra disminuye
considerablemente; al analizar la Figura 4-63 se observa que las muestras obtenidas a
800 MPa, tienen menor resistencia con respecto a las de 200 MPa. Una razén de esto es
gue cuando la eliminacion del espaciador se realiza en agua fria, al incrementar la presion
de compactacion, no se logra la eliminacion total de la sal, como se menciond en el
apartado 4.3.1. Esta cantidad de NaCl que queda atrapada en la porosidad cerrada se
evapora durante la sinterizacion. Es posible que al evaporarse la sal, los gases atrapados
dentro de la porosidad cerrada intentaran escapar, produciendo microgrietas las cuales
reducen la resistencia por debajo de niveles no esperados. De alli la importancia de la
etapa de eliminacion de la sal en el proceso. Este hecho, sumado a la mayor porosidad de
las muestras reduce significativamente la resistencia del material.
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Figura 4-62. Curvas esfuerzo vs deformacién para las muestras obtenidas a bajas presiones de compactacion
y con porcentajes de espaciador de 60y 70 % NaCl, eliminado en agua a temperatura ambiente.

a) —— 200 MPa b) —igg m:a
200+ 60 9 —— 400 MPa 200+ _ °
60 % fN_aC| —— 600 MPa 70 % NaCl — 600 MPa
175 | agua fria 800 MPa 175 | agua fria ——800MPa
------- Hueso cortical - Hueso cortical
g 150 + g 150 +
= =
= 1254 =125
2 53.1% =
L 100 £100
Qo o
1S 1S
8 754 8 75
< 55.9 % = 0
: 50 1 2 50 1 64.06 % 63.8 %
g g —
o 25 o 25 9
K 56.6 % 57 % = = n/65.91 Yo
w (7] »
& o , , , , , & o : : — : ,
0.00 0.04 0.08 0.12 0.16 0.20 0.00 0.04 0.08 0.12 0.16 0.20
Deformacion (mm/mm) Deformacion (mm/mm)

Figura 4-63. Curvas esfuerzo vs deformacién en funcién del contenido de NaCl eliminado en agua fria para
las diferentes presiones de compactacion empleadas.

La Figura 4-64 ilustra el comportamiento mecénico de los compactos cuyo espaciador fue
eliminado en agua caliente (50-60°C), a partir de las curvas esfuerzo vs deformacién, en
funcién de la presién de compactacién y el porcentaje de espaciador. Se observa que
contrario a lo que ocurre cuando la eliminacién de la sal se efectla en agua a temperatura
ambiente, la resistencia de los compactos aumenta cuando incrementa la presién de
compactacion. Esta respuesta esta basada en el hecho de que la eliminacién de la sal en
agua a temperaturas entre 50-60°C es mas eficiente y preserva la integridad de las
muestras mucho mas que la eliminacién en agua fria, por lo cual la resistencia dependera
mayormente del porcentaje de espaciador. Por lo tanto, aunque la porosidad para
presiones de compactacion elevadas es mas alta, la mayor calidad de la unién de las
particulas reduce el dafio en las muestras, lo cual garantiza una mayor integridad
estructural y por ende mayor resistencia.
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a) | —— 200 MPa b) | — 40% Naci 600 MPa
— 400 MPa 50% NaCl
2001 50-60 °C
—— 600 MPa 60 % NaCl 2004 | —— 60% NaCl
175 | —— 800 MPa 50-60 °C . — 70% NaCl
g_“\ ,,,,,,, Hueso cortical s 1754 Hueso cortical
‘g s 35.78%
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Figura 4-64. Curvas esfuerzo vs deformacién para las muestras con (a) 60% y (b) 70% de espaciador,
variacién con la presién de compactacion y variacion con el porcentaje de espaciador (c) para 600 MPa y (d)
800 MPa.

La Figura 4-64 (b) muestra que los compactos de titanio poroso obtenidos empleando un
porcentaje de espaciador del 40%, eliminado en agua caliente, exhiben valores de la
resistencia cercanos a los del hueso cortical.

La Figura 4-65 muestra el comportamiento mecénico de las muestras con 60% de
espaciador, en funcién de la presion de compactacion y la temperatura del agua. Se
observa una mayor resistencia mecanica en los compactos producidos a bajas presiones
de compactacion, cuando la eliminacién del espaciador se realiza por inmersion en agua a
temperatura ambiente, Figura 4-65 (a). Por el contrario, para presiones mas elevadas,
Figura 4-65 (b), la resistencia de los compactos es mayor para las muestras en las que la
eliminacion se efectué en agua a temperaturas entre 50 y 60°C. Esto se debe a que a
bajas presiones, se observa una menor conservacion de la integridad de las muestras, lo
cual reduce su resistencia. Sin embargo, al incrementar la presién, la mayor cohesion
entre las particulas hace que la integridad estructural de las muestras se preserve y el uso
de agua caliente permite una eliminacién casi total de la sal, lo cual reduce la cantidad de
gases formados al interior del material durante la sinterizacion.
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Figura 4-65. Curvas esfuerzo vs deformacion en funcién de la presién de compactacion para probetas con
60% de espaciador variando la temperatura del agua en la etapa de eliminacion del espaciador.

La Figura 4-66 representa la influencia de la porosidad sobre la rigidez de los compactos
ensayados. De manera general, se observa que la variable predominante la porosidad, es
el porcentaje de espaciador. Sin embargo, el médulo de Young aumenta con la presién de
compactacién, para un mismo porcentaje de porosidad. La Tabla 4-15 resume los valores
estimados tanto del médulo de Young del ensayo de compresion E. como del limite
elastico o, para cada porcentaje de espaciador y presion de compactacion, para las
muestras con eliminacién del espaciador en agua caliente.

40% NaCl 3¢ 600 MPa
50-60 °C
205 50%NaCl W 600 MPa
18- B 200 MPa
60% NaCl @ 400 MPa
16 % 600 MPa
X 800 MPa y
6_“ 147 B 200 MPa
O 124  70%Nact O 400MPa
- ¥ 600 MPa .
S 101 3 800 MPa
-]
c
S o <
L 6 ¥
o o .
= )
S 47 Y
8 2
= =
0 . : .

T T T T T T T
20 25 30 35 40 45 50 55 60 65 70
Porosidad total (%)

Figura 4-66. Mddulo de Young frente a la porosidad total calculada por Arquimedes de las muestras con NaCl
como espaciador eliminado en agua a 50-60°C.
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Tabla 4-15. Porosidad total, modulo de Young y resistencia a la cedencia para las muestras con NaCl como
espaciador eliminado a 50-60°C.

NaCl Presion de Porosidad E. (GPa) o, (MPa)
(% v/v) compactacion (MPa) (%)
200 MPa 64.71 1.2 1.9
400 MPa 64.30 14 0.65
70%
600 MPa 66.10 5.5 19.4
800 MPa 68.27 14.3 31
200 MPa 56.67 2.1 8.67
400 MPa 56.81 4.5 14.6
60%
600 MPa 57.83 10.6 81.2
800 MPa 57.12 6.7 68.25
50% 600 MPa 46.79 4.2 82.7
40% 600 MPa 37.78 5.3 186.5

La Figura 4-67 muestra nuevamente que no existe una tendencia clara del médulo de
Young con la porosidad. Se observa que al trabajar a bajas presiones es recomendable
realizar la eliminacién del espaciador en agua a temperatura ambiente, mientras que al
emplear presiones mayores de 600 MPa y porcentajes de espaciador superiores al 60%,
la eliminacion se debe hacer en agua caliente. En la Tabla 4-16, se resumen los valores
del médulo de Young para las muestras con eliminacion del espaciador en agua a
temperatura ambiente.

60% NaCl 70% NaCl
Temperatura ambiente 50 - 60 °C Temperatura ambiente 50 - 60°C
307 B 200mPa M 200 MPa @ 200MPa @ 200 MPa
1 400 MPa 400 MPa 400 MPa 400 MPa
25] H 600MPa M 600 MPa @ 600 MPa @ 600 MPa
{ EH 800MPa M 800 MPa b 800 MPa @ 800 MPa
© DO - -
o 1 Rigidez del hueso cortical
O
(@] 15 _
c
= 1 o
= ] @
@ 10- = ®
o 1 0 o
L2 [
=) o
o 54 m
Q @
= [
1 d
O T T T T T T T 1

52 56 60 64 68 72 76 80
Porosidad total (%)

Figura 4-67. Mdédulo de Young frente a la porosidad total calculada por Arquimedes de las muestras con NaCl
como espaciador eliminado en agua a temperatura ambiente y a 50-60°C.
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Tabla 4-16. Porosidad total, moédulo de Young y resistencia a la cedencia para las muestras con NaCl como
espaciador eliminado a temperatura ambiente.

NaCl Presion de Porosidad (%) | E. (GPa) o, (MPa)
(% viv) compactacion (MPa)

70% 200 MPa 62.41 8.9 34.6
400 MPa 64.06 9.1 38.7
600 MPa 63.80 3.5 41.7
800 MPa 65.91 8.4 17.2

60% 200 MPa 53.10 11.3 90
400 MPa 55.09 8.1 73
600 MPa 56.60 8.1 16
800 MPa 57.00 4.3 4.5

La Figura 4-68 ilustra la influencia de la porosidad sobre la resistencia a la fluencia de las
muestras con NaCl como espaciador, eliminado en agua caliente (50-60°C). Se observa
que la resistencia a la fluencia muestra la misma tendencia del médulo de Young, el cual
se reduce al incrementar la porosidad. Cabe destacar, la franja azul que aparece en dicha
imagen pues representa el limite elastico del hueso[13]. Por lo tanto, las muestras cuyo
limite elastico es cercano al del hueso serian aptas para ser utilizadas como material de
reemplazo del hueso cortical. En este orden de ideas las muestras con 40% NaCl y 600
MPa exhiben un valor de resistencia a la fluencia cercano al del hueso cortical. La Tabla
4-17 muestra los valores estimados de la resistencia a la fluencia para estas muestras.

40% NaCl4p 600 MPa
50% Nacl A 600 MPa

450 ~

400 - 0% nac) M 200 MPa 400 MPa
. ] 600 MPa M 800 MPa
n“_s 3501
= 1 . @® 200 MPa 400 MPa
= 300 70% NaCl @ 600 MPa @ 800 MPa
g 250 i 7///: Hueso Cortical
c ]
S 2001 o
p ]
© 100-. A
2 o v
Eo.'l'l'l'l'll-'l'l,'l'l'l
é 30 35 40 45 50 55 60 6 70 75 80

Porosidad total (%)

Figura 4-68. Resistencia a la fluencia en funcion de la porosidad total calculada por Arquimedes de las
muestras con NaCl como espaciador eliminado en agua a 50-60 °C.
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Tabla 4-17. Porosidad total, médulo de Young y resistencia a la fluencia para las muestras con NaCl como
espaciador eliminado a 50-60°C.

NaCl Presion de Porosidad E. (GPa) o, (MPa)
(% v/v) compactacion (MPa) (%)
200 MPa 64.71 1.2 1.9
400 MPa 64.30 14 0.65
70%
600 MPa 66.10 5.5 19.4
800 MPa 68.27 14.3 31
200 MPa 56.67 2.1 8.67
400 MPa 56.81 4.5 14.6
60%
600 MPa 57.83 10.6 81.2
800 MPa 57.12 6.7 68.25
50% 600 MPa 46.79 4.2 82.7
40% 600 MPa 37.78 5.3 186.5

4.3.5 Evaluacion del médulo de Young dindmico por ultrasonidos.

La Figura 4-69 presenta los resultados del médulo de Young obtenidos para las muestras
fabricadas mediante la técnica de espaciadores, usando NaCl como espaciador en
funcién de la porosidad, la temperatura de sinterizacion, la presién de compactacion y el
porcentaje de espaciador. Se observa una tendencia decreciente del Médulo de Young
dindmico con respecto a la porosidad y al porcentaje de espaciador, es decir, la rigidez se
reduce cuando estos factores incrementan. Por otro lado, se observa que la presion de
compactacion no tiene una influencia significativa sobre el mddulo de Young. Este
comportamiento se debe a que el porcentaje de espaciador es la variable que afecta
significativamente la porosidad, mientras que la presidn no tiene una influencia importante
en la porosidad (Figura 4-57).

Los resultados graficados en la Figura 4-69 sefialan que la técnica de espaciadores
permite obtener valores del médulo de Young cercanos al valor del médulo de Young
necesario para el remplazo del hueso cortical (20 GPa aprox.). Las Figura 4-69 y jError!
No se encuentra el origen de la referencia. confirman lo anteriormente sefalado,
mostrando que valores de la rigidez cercanos a los del hueso cortical se consiguen para
un 45% porosidad, la cual corresponde a unas condiciones de procesado de un 50% vol.
de NaCl, a una temperatura del agua entre 50-60°C y a una presion de compactaciéon de
400-600 MPa. Cabe destacar que al observar las condiciones de procesamiento
estudiadas, es posible obtener una amplia gama de valores para el médulo de Young (8-
45 GPa). Esto sugiere que existe una via de procesado para la fabricacion de implantes
de titanio con porosidad gradiente siempre con un nudcleo Ti sélido que garantice la
resistencia mecéanica del implante.

La Figura 4-69 muestra una linea vertical que indica la maxima porosidad tedrica que se
puede lograr con la técnica de loose sintering, la cual corresponde a los valores
calculados partir de la densidad de golpeo, mientras que mediante el uso de la técnica de
espaciadores permite obtener una mayor porosidad. Los valores del médulo de Young
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dinamico y la porosidad medida mediante la técnica de Arquimedes se resumen en las
Tabla 4-18 y Tabla 4-19.

40% NaCl 60% NacCl

Tecnica de espaciadores

@ 200MPa @ 600 MPa H 200 MPa M 600 MPa
35+ 400 MPa 4 800 MPa 400 MPa M 800 MPa
] 50% NaCl 70% NaCl
A 200VvPa A 600MPa @ 200 MPa @ 600 MPa
301 \ 400 MPa A 800 MPa ® 400 MPa @ 800 MPa
© |
o 25+
c ’ y .
ueso cortica
(@) B .
D 50 2
><:2 1 ; max. porosidad teorica
151 i
[¢D) S .- /
-O B 0
o :
= 10 4 PM convencional y loose-sintering ‘.
e ]
o
=

5

—71 . r - r 1 11 1111
30 35 40 45 50 55 60 65 70 75 80
Porosidad total (%)
Figura 4-69. Influencia de la porosidad sobre el médulo de Young dindmico para las muestras obtenidas

mediante la técnica de espaciadores, usando NaCl como espaciador, cuya eliminacién se ha realizado en
agua caliente, para diferentes presiones de compactacion y porcentajes de espaciador.

Tabla 4-18. Médulo de Young dindmico y porosidad total para las muestra con NaCl como espaciador
eliminado a 50-60°C.

NaCl Presion de compactacion | Porosidad
(% VIv) (MPa) (%) Eq (GPa)
200 MPa 64.71 11.23
0% 400 MPa 64.30 11.11
600 MPa 66.10 10.12
800 MPa 68.27 9.34
200 MPa 56.67 15.21
0% 400 MPa 56.81 15.11
600 MPa 57.83 14.02 c
800 MPa 57.12 14.29 2
200 MPa 47.27 26.21 §
400 MPa 46.64 26.12 5
50% 2
600 MPa 46.79 25.42 >
800 MPa 47.20 25.23 ke
200 MPa 35.10 29.12 i
400 MPa 35.56 29.02 ?
0,
40% 600 MPa 37.78 28.97 &
800 MPa 37.20 28.12 p
(@)
E
S
[
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Tabla 4-19. Md6dulo de Young dindmico y porosidad total para las muestra con NaCl como espaciador
eliminado a temperatura ambiente.

NaCl Presion de Porosidad | E4 (GPa)
(% viv) compactacion (MPa) (%)

70% 200 MPa 64.71 9.98
400 MPa 64.30 8.97
600 MPa 66.10 7.97
800 MPa 66.27 9.34

60% 200 MPa 26.99 11.57
400 MPa 28.22 12.14
600 MPa 26.90 12.42
800 MPa 28.48 13.58

4.3.6 Célculo del médulo de Young obtenido a partir de la porosidad y el factor de
forma.

Los apartados 4.1.6 y 4.2.6 destacan que el modulo de Young obtenido mediante
ultrasonidos muestra un mejor ajuste con respecto al modulo calculado por la relacion de
Nielsen, para las probetas obtenidas mediante pulvimetalurgia convencional y loose
sintering.

La Figura 4-70 evidencia que los resultados del médulo de Young estimados a partir del
ensayo de compresion muestran un menor ajuste con respecto a los valores calculados
mediante la relacién de Nielsen. Asimismo, se observa que el valor del médulo de Young
obtenido a partir de los ensayos de compresion esta por debajo de los valores tedricos
calculados mediante la relacion de Nielsen. La Figura 4-71 compara los resultados del
modulo de Young estimado mediante la técnica de ultrasonidos con los calculados
mediante la relacion de Nielsen. Se observa un mejor ajuste de los resultados obtenidos
con la técnica de ultrasonidos con respecto a los resultados calculados mediante la
relacion de Nielsen.
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Figura 4-70. Relacién entre el modulo de Young obtenido del ensayo de compresion y el calculado mediante
la relacion de Nielsen de las muestras con NaCl como espaciador eliminado en agua a 50-60°C.
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Figura 4-71. Relacion entre el modulo de Young dinamico y el calculado mediante la relacion de Nielsen de
las muestras con NaCl como espaciador eliminado en agua a 50-60°C.

4.3.7 Comparacién del moédulo de Young dinamico y el médulo de Young
calculado por Nielsen para las técnicas de pulvimetalurgia convencional y no
convencional mediante el uso de espaciadores.

La Figura 4-72 compara los resultados del moédulo de Young estimado a partir de los
ensayos de compresion, para todas las muestras de titanio poroso, con respecto al

modulo de Young calculado

con la relacion de Nielsen. Se observa en general, una mayor
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dispersion de los resultados sin importar la técnica empleada para obtener el titanio
poroso.

PM convencional PM no convencional

® 385MPa 0% NaCl W 200MPa M 800 MPa

120 - B 89.7 MPa
g ;‘1‘:‘; mga 70% NaCl @ 200MPa @ 800MPa .
. a -
&L 1001 Limites de 1a PM
(©) [] 0MPa(LSSV) L7
= oK .
] @ 0MPa (LS) L
5 80 % 13 MPa ﬂ% R
B ¥ 38.5MPa &X /G e
S 60+ e > o
o) @ X
o R glhs o X
2 40 U.- ®
3 D
> @ .~ =)
9 20 - °o
o -
= ,-0
'8 0 .—! T T T T T T T T 1
= 0 20 40 60 80 100 120

Modulo de Young Nielsen (GPa)

Figura 4-72. Relacion entre el médulo de Young obtenido mediante el ensayo de compresién y el calculado
mediante la ecuacién de Nielsen para las muestras obtenidas usando la técnica de espaciadores y por
metalurgia convencional.

La Figura 4-73 compara los resultados de las mediciones del modulo de Young dindmico
con los valores del médulo de Young calculados mediante la relacion de Nielsen, para las
técnicas de fabricacién empleadas en la presente TESIS DOCTORAL. Se observa que en
general existe un buen ajuste de los resultados del médulo de Young dindmico, obtenido
por la técnica de ultrasonidos, a los valores de mdédulo de Young calculados por la
relacion de Nielsen sin importar la técnica de procesado usada, pulvimetalurgia
convencional o espaciadores. Sin embargo, no se puede afirmar lo mismo del médulo de
Young calculado a partir de los ensayos de compresidn, pues existe una mayor dispersion
y éste es muy inferior al que proporciona la relacion de Nielsen, Figura 4-72.
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Figura 4-73. Relacién entre el médulo de Young dinamico y el calculado mediante la ecuacion de Nielsen
para las muestras obtenidas usando la técnica de espaciadores y por metalurgia convencional.

La Figura 4-74 compara los

resultados del médulo de Young obtenido mediante diferentes

técnicas experimentales y el médulo obtenido mediante la relacion de Nielsen, incluyen
los resultados de otros trabajos recientes obtenidos por el grupo de Metalurgia e
Ingenieria de los Materiales de la Universidad de Sevilla [14] y otros autores[5]. Esto
confirma la falta de ajuste de los resultados estimados a partir del ensayo de compresién,
independiente de la técnica empleada para obtener el titanio poroso.

120+ V¥ Compresion NaCl
Compresion NH“HCO3 Torres, et. al, (2011)
100 4 ® PM convencional compresion e .
E X Krishna (2007) compresion - g
— 80+ -7
© .
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£ 60- . o o
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[} -7 o
®  40- X - N
5 5 -
a L
> 20- %xﬁgg =
© | % ¥
o \ 4
- . v
'§ 0 'hx L 'I T T T T T T T 1
= 0 20 40 60 80 100 120

Modulo de Young Nielsen (GPa)

Figura 4-74. Relacion entre el modulo de Young obtenido experimentalmente dentro de esta tesis doctoral y
otros autores y el modulo de Young calculado mediante la relacion de Nielsen.
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4.3.8 Comparacion de las técnicas de pulvimetalurgia convencional y no
convencional mediante el uso de espaciadores.

La Figura 4-75 compara los resultados de valores de modulo de Young dindmico en
funcién de la porosidad para las técnicas empleadas en la fabricacion de los compactos
de titanio poroso obtenidos en la presente TESIS DOCTORAL. Se observa que mediante
la técnica de espaciadores, es posible obtener mayores porosidades (ver linea vertical de
limite de porosidad en la figura) que las obtenidas mediante los métodos de
pulvimetalurgia convencional.

PM convencional Limites de la técnica
® 385MPa PM convencional LS
120 - B 89.7 MPa [J 0 MPa (LSSV)
® 147.4 MPa © 0MPa(LS)
# 211.5MPa W 13 MPa
100 - K 38,5MPa
© -
o - >~ * PM no convencional
[O) r o € 200MPa 400 MPa
by 80 1 40% NaCl ¢ goompa @ 800 MPa
kS| ¥
= - A 200 MPa 400 MPa
50% NaCl
g 60 ° A s00MPa A 800 MPa
©
o @@ %%3 60% Nacl W 200 MPa 400 MPa
= 40 4 @b B 600MPa M 800 MPa
o [y
> o, @® 200 MPa 400 MPa
% Hueso cortical & @@ 70% NaCl ® 600MPa @ 800 MPa
% 20 hié{x.'}&ic}'r'c')'s;i’c’iéid’'té[a'r'iéa“g """ |_. """"""""""
'8 PM convencional y loose-sintering 3 “
|

§ O T T T T T T T T T T I‘ T T T 1

o

10 20 30 40 50 60 70 80
Porosidad total (%)

Figura 4-75. Comparacion de los valores del médulo de Young obtenidos mediante las técnicas
pulvimetalirgicas convencionales y no convencionales mediante el uso de espaciadores utilizadas en la
presente TESIS DOCTORAL.

Lo anterior demuestra que las condiciones idoneas para alcanzar el valor del hueso
cortical corresponden, para la pulvimetalurgia convencional, a una presién de
compactacion de 38.5 MPa y temperaturas de 1000 y 1100 °C y para la condicién de
loose sintering (0 MPa) y 1000°C. Para la técnica de espaciadores, usando NaCl como
espaciador: 50% vol. de NaCl, a una temperatura del agua entre 50-60°C y a una presién
de compactacion de 400-600 MPa. Esta equivalencia es importante a fin de considerar la
técnica mas adecuada desde el punto de vista econémico y productivo. Por otra parte,
esta figura presenta un amplio rango de valores de médulo de Young que han sido
obtenidos por ambas técnicas. Esta gama de valores implica que hay una nueva via para
la fabricacion de nuevos implantes con una porosidad gradiente, con una rigidez variable,
la cual puede lograrse combinando ambas técnicas (PM convencional y espaciadores),
con aplicabilidad para hueso cortical o incluso hueso trabecular, empleando una elevada
porosidad y baja rigidez, para este ultimo.
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La Figura 4-76 compara los valores del médulo de Young dindmico obtenidos para todas
las técnicas de fabricacion empleadas en este TESIS DOCTORAL con modelos
matematicos que relacionan de forma directa los valores de médulo de Young con la
porosidad total: Gibson & Ashby[15], Pabst-Gregorova [6] y Knudsen [16] & Spriggs[17].
Estos modelos s6lo son vélidos hasta un 66% de porosidad total[18]. Se observa que

existe un buen ajuste entre

los modelos mateméaticos y

los datos obtenidos

experimentalmente tanto para las muestras obtenidas usando la técnica de espaciadores
como para aquéllas procesadas mediante pulvimetalurgia convencional. EI modelo que

mejor se ajusta a las muestras obtenidas mediante espaciadores es el de Ashby.

120~

)
i

80

60

401

1Hueso cortical

20 oo

Modulo de Young dinamico (GPa

PM convencional Limites de la técnica

® 385 MPa PM convencional LS
B 89.7 MPa [0 0MPa (LSSV)
® 147.4 MPa @ 0MPa (LS)
# 211.5MPa % 13 MPa
X 38,5 MPa
PM no convencional

@ 40% &

NaCl A 50% A NH_HCO_ Torres, et al. (2011)
60%
® 70% O

- - - Gibson & Ashby (1997)
Pabst & Gregorova (2004)
* Knudsen (1959) & Spriggs (1961)

0 10 20 30 40 50 60 70 80

Porosidad total (%)

Figura 4-76. Comparacion de los valores de mdodulo de Young obtenidos mediante técnicas pulvimetallirgicas
convencionales y no convencionales mediante el uso de espaciadores incluyendo ademés, modelos
matematicos que relacionan el médulo de Young con la porosidad total.

La Tabla 4-20 muestra las ecuaciones

(4-4),

(4-6), las cuales corresponden a los modelos anteriormente mencionados.

Tabla 4-20. Modelos matematicos que relacionan el médulo de Young con la porosidad.

2
P
Gibson & Ashby [15] E=E,- [1 — —] (4-4)
l 100
P
Pabst-Gregorova [6] E=E,(1-0.89 P)1- ﬁ) (4-5)
Knudsen [16] & Spriggs [17] | E = E e " (4-6)

(4-5) y
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4.3.9 Resumen de los resultados

Los resultados obtenidos en este apartado permiten determinar lo siguiente:

e El proceso de optimizacion de los pardmetros involucrados en la técnica de
espaciadores muestra que la agitacion del agua y bajas presiones de
compactacion tienen una fuerte influencia en la integridad estructural de los
compactos en verde. Los factores mas importantes para controlar la velocidad de
disolucion del NaCl, la porosidad y por ende la rigidez de los compactos fueron el
contenido de espaciador, la temperatura del agua y el tiempo de inmersion.

e Las condiciones Optimas para disolver la sal fueron una temperatura del agua
entre 50-60 °C, tiempo méximo de inmersion por ciclos de 4 horas y agua en
reposo.

e El porcentaje de espaciador tiene una fuerte influencia sobre la porosidad
interconectada. Cabe resaltar que a medida que aumenta el porcentaje de
espaciador la porosidad es mayor y muy similar al porcentaje de espaciador
empleado: mediante esta técnica es posible obtener porcentajes de porosidad de
hasta 66%, para un 70% de espaciador.

e La técnica de espaciadores permite lograr una mayor porosidad que la obtenida
mediante la técnica de PM convencional (incluso la obtenida con loose sintering).
El uso del espaciador permite lograr una porosidad mas homogénea y mejorar la
distribucion del tamafio de los poros, lo cual es importante desde el punto de vista
de la aplicacién del reemplazo del hueso natural (diAmetro de poros > 50um), pues
promueve el crecimiento de los poros al interior del implante. EI diametro de poro
conseguido en esta técnica es de 10 um, pero también se obtienen poros de
mayor tamafio con una frecuencia mucho mayor que la obtenida mediante la
técnica de pulvimetalurgia convencional. Mediante esta técnica se consiguen
poros mas grandes, con diametros equivalentes de 300 um, lo cual no fue posible
mediante las técnicas anteriores.

e El uso de espaciadores permite un mayor control sobre la morfologia y distribucién
de la porosidad, pues esta no se ve afectada por cambios en la presion de
compactacion, ya que es posible obtener tamafios de poros mayores y altos
porcentajes de porosidad a mayores presiones.

e Las muestras con un porcentaje de espaciador mayor del 50% muestran una
porosidad mas del tipo interconectada, lo cual se ve reflejado en valores mas altos
de interconectividad entre poros (Cporo).

e La resistencia de los compactos es menor cuando incrementa la presiéon de
compactacién cuando la eliminaciéon se realiza en agua a temperatura ambiente,
mientras que al realizar la eliminacion en agua a temperaturas entre 50-60°C la
resistencia aumenta al incrementarse la presion de compactacién, lo cual indica
gue este método de eliminacion es mas eficiente y preserva mucho mas la
integridad de las muestras que la eliminacién en agua a temperatura ambiente.
Por lo cual, a pesar de que la porosidad aumenta a presiones elevadas, la mayor
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calidad de los cuellos reduce el dafio y mejora el comportamiento mecanico de los
compactos.

e Larigidez disminuye a medida que aumenta la porosidad. Sin embargo, cuando la
eliminacion se realiza en agua caliente (50-60°C) la rigidez de las muestras es
mayor, a pesar de que la porosidad obtenida mediante este método de eliminacion
sea mas alta.

e La técnica de espaciadores alcanza valores de la resistencia a la fluencia y rigidez
cercanos a los valores del hueso cortical para una porosidad del 45%
aproximadamente, la cual corresponde a unas condiciones de procesamiento de
50% en vol. de NaCl, a una temperatura del agua entre 50-60°C y presiones de
compactacion entre 400- 600 MPa.

Trabajos futuros. Mediante la técnica de espaciadores es posible obtener una gran gama
de porosidades, valores de resistencia y rigidez, lo cual indica que es posible obtener
compactos con porosidad gradiente mediante este método, con un médulo de elasticidad
cercano al del hueso natural (3-20 GPa)

4.4 Influencia de la densidad en las propiedades mecanicas.

Las propiedades mecanicas aumentan con la densidad lo cual se debe a que la reduccién
progresiva de los poros se traduce en un incremento en el area resistente efectiva, y por
lo tanto se requieren valores mayores de tensiones para inducir un nivel dado de
deformacién en el material. Varios autores han desarrollado modelos para intentar
explicar la dependencia entre resistencia y densidad en materiales sinterizados. El modelo
geométrico [19] esta basado en la relacion geométrica entre la porosidad y el area
efectiva, considerando que los poros son completamente esféricos. Por su parte, Hyun
[20] basa su modelo en los resultados obtenidos en el cobre y asume los poros como
cilindros orientados en direccion perpendicular a la de aplicacién de la carga. Finalmente,
el modelo referido como “simple brick” [21]supone que los poros tienen una geometria
cubica y determina la resistencia relativa de acuerdo a la probabilidad de encontrar una
fraccion soélida en el volumen.

La Figura 4-77 presenta algunos de los modelos que correlacionan la porosidad relativa
(fraccién volumétrica ocupada por los poros) con la correspondiente resistencia relativa
(cociente entre la resistencia del material a un nivel dado y la resistencia del mismo
material macizo).
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Figura 4-77. Variacion de la resistencia de materiales porosos con la densidad segun diversos modelos
tedricos.

La Figura 4-78 sefiala como la resistencia a la fluencia decrece de forma mas rapida si la
porosidad interconectada es mayor, por lo tanto, se observa que la menor resistencia a la
fluencia la tienen las probetas obtenidas mediante la técnica de espaciadores, mediante
se logré la mayor porosidad.

X Pulvimetalurgia convencional
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Figura 4-78. Resistencia a la fluencia frente a la porosidad interconectada para las muestras obtenidas con
NaCl como espaciador y las obtenidas mediante pulvimetalurgia convencional, incluidas las muestras
obtenidas en los limites de presion y temperatura (loose sintering y bajas presiones).
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La Figura 4-79 representa la influencia de la densidad sobre la resistencia relativa para las
muestras obtenidas en la presente TESIS DOCTORAL mediante las técnicas de
pulvimetalurgia convencional y no convencional usando NaCl como espaciador. Ademas,
se incluyen los resultados experimentales obtenidos recientemente usando carbonato de
amonio como espaciador [14] y los modelos ya mencionados. Se observa que existe una
falta de ajuste entre los modelos y los resultados obtenidos, lo cual quiere decir que se
hace necesario proponer un modelo que represente mucho mejor el comportamiento de la
resistencia relativa con respecto a la porosidad. Como era de esperarse, existe una
notable pérdida de resistencia producida por el incremento de la porosidad, la cual es muy
pronunciada.

> Pulvimetalurgia convencional
Y¢ Limites de la pulvimetalurgia convencional
40% NaCl
= 1.09 A 50%Nacl
° B 60% NaCl ¥ %ﬁK
3 @® 70% NaCl X
g 087 ___. Modelo geométrico (1962) K R

1 - - - Modelo Hyun (2001)
| —— Modelo "simple brick " (1981)

o o o
N H (0]
1 1

Resistencia relativa,

o
(@)
1

$ =
1.5 2.0 2.5 3.0 3.5 4.0 4.5
Densidad (g/cms)

Figura 4-79. Resistencia relativa frente a la densidad para las muestras obtenidas con NaCl como espaciador
y las obtenidas mediante pulvimetalurgia convencional, incluidas las muestras obtenidas en los limites de
presion y temperatura (loose sintering y bajas presiones).

La Figura 4-80 muestra este comportamiento, el cual confirma la tesis de que los poros,
ademas de reducir el area efectiva resistente, actian como microentallas produciendo
concentracion de tensiones a su alrededor. Asimismo, se observa que la resistencia a la
fluencia decrece rapidamente con el aumento de la porosidad, lo cual corresponde a los
niveles de alta densidad, mientras que a niveles inferiores de densidad (alta porosidad) la
pérdida de resistencia se hace mas gradual. Algunos trabajos [22, 23] demuestran que a
niveles de porosidad relativa por debajo del 5% todos los poros estan aislados mientras
gue a partir del 10% es completamente abierta o interconectada. Este comportamiento
debe estar asociado a la naturaleza de los poros (interconectividad) y al efecto de la
concentracion de tensiones que ocasionan al interior del material. Analizando nuevamente
la Figura 4-79, es posible notar que este cambio de tendencia asociado a las zonas de
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baja y alta densidad tiene lugar en torno a 2.0-2.1 g/cm® para las muestras obtenidas
mediante la técnica de espaciadores, usando NaCl como espaciador. Por su parte, para
las muestras obtenidas por pulvimetalurgia convencional el cambio tiene lugar entre 2.8 y
3.0 g/cm®. Es posible observar entonces, que en las muestras obtenidas usando NaCl
como espaciador, muy a pesar de que exista un aumento en el porcentaje del espaciador,
el cual se traduce en un aumento de la porosidad y por ende una reduccion de la
densidad, el limite elastico se mantiene casi constante, sobre todo para porcentajes
elevados de espaciador.

1.0 - > Pulvimetalurgia convencional
b\ >|§K ¥¢ Limites Pulvimetalurgia convencional

= ek X 40% NaCl

L 3K A 50% Nacl
- 0.81 X
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~ }K\ N — Modelo "simple brick " (1981)

= S

E 0.4 N . ¥
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Porosidad relativa, P =(p, - P )/pTi
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Figura 4-80. Resistencia relativa frente a la porosidad relativa para las muestras obtenidas con NaCl como
espaciador y las obtenidas mediante pulvimetalurgia convencional, incluidas las muestras obtenidas en los
limites de presion y temperatura (loose sintering y bajas presiones).

El cambio observado en la respuesta mecanica del material tiene una fuerte dependencia
de la forma de los poros y del tipo de porosidad conseguida, porosidad abierta o cerrada.
Para ello es necesario recalcar una vez mas el hecho de que los poros actian como
concentradores de tensiones al interior del solido y por lo tanto, debido a que existe una
distribucién aleatoria de poros, de distinto tamafio y forma, cuando una pieza o probeta se
somete a tension la distribucién de la deformacion es altamente heterogénea. De acuerdo
con Kubicki[24], mucho antes que la tension promedio en el compacto alcance niveles
cercanos al limite elastico, en las zonas aledafias a los concentradores se produce un
estado esfuerzos triaxiales y deformacién plastica localizada. Es conocido que como
resultado de esta triaxialidad, en materiales ductiles el limite elastico de una probeta
entallada es mayor que el limite elastico uniaxial debido a que es mas dificil expandir la
zona plastica en presencia de esfuerzos triaxiales[25]. Por tanto, la deformacion plastica
localizada produce un endurecimiento macroscopico que se refleja en el aumento del
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limite elastico del material. Este fendbmeno se presenta en aleaciones ductiles y se conoce
como “endurecimiento por la presencia de entallas”, notch strengthening.

Lo expresado en el parrafo anterior permite inferir que la respuesta del material obedece a
una interaccion entre el area resistente efectiva (que depende de la cantidad de poros), el
efecto de concentracion de tensiones que causan los poros (que depende de la geometria
y distribucion de los mismos) y la triaxialidad que causan estos en los cuellos,
especialmente en presencia de porosidad abierta (interconectada), donde el efecto
concentrador de los poros es mayor. En este orden de ideas, es razonable que a medida
gque aumenta la cantidad de espaciador, aumentando por tanto la porosidad
interconectada el limite elastico no decrezca tan rapidamente como lo hace cuando el
porcentaje de espaciador es menor.
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Capitulo V.
Conclusiones generales

En este capitulo se muestran las conclusiones del trabajo de tesis doctoral titulado:
Desarrollo y Caracterizacion de Titanio c.p Poroso para aplicaciones biomédicas.
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Capitulo V.
CONCLUSIONES GENERALES

El estudio realizado acerca del desarrollo y caracterizaciéon de Ti c.p poroso para
aplicaciones biomédicas usando las técnicas de metalurgia de polvos y espaciadores, ha
permitido llegar las conclusiones que a continuacién se presentan:

5.1 Efecto del procesamiento sobre la morfologia y distribucién de la
porosidad.

Los resultados obtenidos en este trabajo ponen en evidencia la influencia que ejercen las
condiciones de procesamiento en la porosidad alcanzada y las caracteristicas
microestructurales de los materiales estudiados. A continuacién, se exponen las
conclusiones mas relevantes desde este punto de vista.

5.1.1 PM convencional: efecto de la temperatura de sinterizacién y la presion de
compactacion.

a) El nivel de porosidad deseado en una pieza pulvimetallUrgica se puede controlar
con la variacion en las condiciones de procesamiento. Aumentando la presion de
compactacion se facilita la deformacién plastica de las particulas del polvo, y por lo
tanto, se obtiene una mayor densificaciébn. Por su parte, un incremento en la
temperatura de sinterizacién, promueve una mejor difusion entre las particulas,
aumentando la densificacién y reduciendo la porosidad.

b) EI aumento en densidad obtenido a través de las diferentes rutas de
procesamiento estad acompafiado de variaciones en las caracteristicas de la
porosidad. En este contexto, no sélo se reduce la porosidad, sino que el tamafio
de los poros y se morfologia cambia, mientras que se aumenta la separacion entre
los mismos. En consecuencia el tamafio de los cuellos de sinterizacion se hace
mayor cuanto mas elevada es la temperatura de sinterizacion.

c) La temperatura de sinterizacion tiene una mayor influencia en la porosidad total
cuando la presibn de compactacion es baja, haciéndose menos sensible y a
medida que la presién de compactacion aumenta, la porosidad es menos sensible
al cambio de la temperatura de sinterizacién. Esto responde al hecho de que la
densificacién es mas alta en la etapa de compactacién, cuando se emplean altas
presiones, pues la deformacién plastica de las particulas llena los espacios entre
ellas, por lo cual en la etapa de sinterizacion la difusion es menor y la densificacion
se debe en gran parte a la etapa de compactacion. Por el contrario, cuando se
utilizan bajas presiones de compactacion, hay mas espacio entre las particulas, y
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d)

e)

f)

9)

5.1.2

b)

la difusion atémica se incrementa en el sinterizado, por ende la reduccion de la
porosidad depende fuertemente de la temperatura de sinterizacion.

El aumento de la temperatura de sinterizacion de 1200°C a 1300°C produce un
redondeo de los poros, el cual se ve reflejado en un mayor factor de forma y una
mayor distancia entre los mismos, asi como una reduccion en la interconectividad
entre poros.

La distribucién de poros obtenida mediante esta técnica es bastante heterogénea.
Sin embargo, al aumentar la temperatura de sinterizacion la distribucion del
tamafo de poros se hace cada vez mas homogénea. Cabe resaltar que a pesar de
la heterogeneidad de la microestructura de este tipo de materiales, se han podido
identificar tendencias similares tanto en la morfologia de los poros y su
distribucion. Por tanto, se podria decir que en términos microestructurales se ha
evidenciado una heterogeneidad “ordenada”, la cual es relativamente
independiente de la porosidad de la mezcla.

Los valores mas altos de porosidad total obtenidos mediante esta técnica estan
entre 30% y 40%, los cuales corresponden a los valores mas bajos de presién de
compactacion (38.5 MPa) y temperatura de sinterizaciéon (1000-1100 °C).

El maximo tamafio de poros logrado mediante esta técnica esta alrededor de 40
um. Mediante este proceso se lograron poros con un tamafio que varia entre 19 y
10 um. A bajas temperaturas de sinterizacion y presiones de compactacion, se
obtiene una porosidad de tipo interconectada, con poros irregulares. A medida que
incrementan la temperatura y la presion de compactacion se observa una
reduccion de la porosidad, y una morfologia caracterizada por poros pequefios,
aislados y redondeados, y algunos poros grandes.

Loose sintering y PM convencional a bajas presiones: efecto de la
temperatura de sinterizacion y la presién de compactacion.

Al emplear menores presiones de compactacion se obtiene una menor
densificacién y por ende mayor porosidad. La reduccion de la porosidad implica
una menor rigidez y menor resistencia mecéanica. La técnica de loose sintering
permite obtener compactos con una mayor porosidad, llegando a los limites de la
PM convencional.

Los limites de porosidad obtenidos mediante la técnica de loose sintering (47%
aprox.) son mayores que los obtenidos mediante la técnica de PM convencional
(39% aprox.). La mayor porosidad total e interconectada se obtienen para las
experiencias de loose sintering y la menor temperatura evaluada (1000 °C), siendo
estas de 46,72 % y 46,18%, respectivamente.

La porosidad disminuye cuando la presiébn de compactacion y la temperatura de
sinterizacion aumentan. Al igual que en la técnica de PM convencional se observa
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d)

5.1.3

b)

gue a bajas temperaturas y presiones de compactacion la porosidad es del tipo
interconectada, cuando la temperatura aumenta, se observan poros pequefios,
aislados y redondeados y algunos poros de mayor tamafio.

A medida que disminuye la porosidad total, ya sea por un incremento de la presion
de compactacion y/o de la temperatura de sinterizacion, observamos que los poros
son mas pequefios (menor diametro equivalente). Existe una excepcion en los
compactos de 13 Mpa y 38,5 MPa, donde a temperaturas de 1200° y 1300°C los
poros coalescen y vuelven a ser del mismo tamafio que a temperaturas bajas. Con
respecto a la distancia media entre poros, conforme disminuye la porosidad total,
éstos estdn mas separados (mayor tamafio de la matriz de titanio o camino libre
medio) y aislados (menor interconectividad), asi como que tienen contornos mas
suaves (mayor factor de forma).

Las muestras mas porosas (Loose sintering y 1000°C) presentan poros con
diametros de hasta 100 um, y conforme va disminuyendo la porosidad el diametro
equivalente se reduce (hasta 40 um). Por lo tanto, este parametro, al igual que la
contiguidad entre poros, sigue la tendencia de la porosidad interconectada.
Asimismo, es posible establecer que el tamafio promedio de los poros oscila entre
18 um y 10 um, siendo mayor para las muestras obtenidas a bajas presiones de
compactaciéon y bajas temperaturas de sinterizacion. Esto es importante para
posibilitar el crecimiento del hueso al interior del implante (bone- ingrowth).

Técnica de espaciadores (space-holders technique): efecto de la temperatura
de sinterizacion, presion de compactacién y porcentaje de espaciador

El proceso de optimizacion de los parametros involucrados en la técnica de
espaciadores muestra que la agitacibn del agua y bajas presiones de
compactacion tienen una fuerte influencia en la integridad estructural de los
compactos en verde. Los factores mas importantes para controlar la velocidad de
disolucion del NacCl, la porosidad y por ende la rigidez de los compactos fueron el
contenido de espaciador, la temperatura del agua y el tiempo de inmersion.

Los pardmetros que controlan la porosidad de las muestras son principalmente el
contenido de NaCl, la temperatura del agua y el tiempo de inmersién por ciclo. Las
condiciones 6ptimas para disolver la sal fueron una temperatura del agua entre 50-
60 °C, tiempo maximo de inmersién por ciclos de 4 horas y agua en reposo. Estas
condiciones aseguran una ruta mas eficiente para la disolucion de la sal, asi como
una mejor integridad estructural. La presién de compactacion no tiene una
influencia apreciable, especialmente para tiempos de inmersion prolongados vy
contenidos elevados de espaciador.
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C)

d)

f)

9)

La velocidad de disolucion es altamente sensible al tiempo de inmersion por ciclo.
Por otra parte, las curvas de disolucion muestran una menor sensibilidad a la
presion de compactacién cuando se emplean tiempos largos de inmersion.

La técnica de espaciadores permite lograr una mayor porosidad que la obtenida
mediante la técnica de PM convencional (incluso la obtenida con loose sintering).
El uso de espaciadores permite un mayor control sobre la morfologia y distribucién
de la porosidad, pues esta no se ve afectada por cambios en la presion de
compactaciéon, y mejora la distribucién del tamafio de los poros, lo cual es
importante desde el punto de vista de la aplicacion del reemplazo del hueso
natural (diametro de poros > 50um), pues promueve el crecimiento de los poros al
interior del implante (bone-ingrowth).

El tamafio de los poros sigue la tendencia de la porosidad. El rango de tamaiios de
poros obtenidos bajo las diferentes condiciones esté entre 25 y 90 um, asimismo
es posible encontrar poros de hasta 300 um. Esto Ultimo es importante para
promover del crecimiento 6seo al interior del implante (bone-ingrowth).

El porcentaje de espaciador tiene una fuerte influencia sobre la porosidad
interconectada; a medida que aumenta el porcentaje de espaciador, la porosidad
es mayor. La distancia entre poros se reduce cuando se emplean altas presiones
(600 y 800 MPa) y altos porcentajes de espaciador. Esto se debe a un aumento en
la interconectividad de poros, es decir, la porosidad es mas del tipo
interconectada, la cual es la deseada desde el punto de vista de las aplicaciones
para el reemplazo del hueso. Luego, al aumentar la porosidad interconectada se
reduce la distancia entre poros y su factor de forma, mientras que el diametro de
los poros aumenta. Mediante esta técnica es posible obtener porcentajes de
porosidad de hasta 66%, para un 70% de espaciador.

Este trabajo propone un procedimiento de bajo costo, viable y confiable para
fabricar titanio poroso mediante la técnica de espaciadores. Esta metodologia
asegura la integridad estructural de las muestras asi como la posibilidad de
obtener un amplio rango de valores del médulo de Young para diferentes
condiciones de procesamiento.

5.2 Efecto del procesamiento sobre las propiedades mecanicas

521

a)

PM convencional: efecto de la temperatura de sinterizacion y la presion de
compactacion.

La caracterizacion mecanica realizada por medio de los ensayos de compresion
uniaxial permiti6 obtener los valores de la resistencia a la compresion, la
resistencia a la cedencia y el médulo de Young de los compactos de Ti c.p poroso.
Los resultados obtenidos tanto para el médulo de elasticidad como para la
resistencia a la fluencia sefialan que existe una notable influencia de la porosidad
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b)

5.2.2

b)

sobre las propiedades mecanicas. Los mejores resultados de rigidez de las
muestras porosas de Ti c.p grado-4 para el reemplazo del hueso cortical (20 a 25
GPa vs 20 GPa del hueso) fueron obtenidos para las condiciones minimas de
presion de compactacion y temperatura de sinterizaciéon y (38.5 MPa y 1000-1100
°C), con una porosidad de 40% aproximadamente. Sin embargo, la resistencia a la
cedencia de estas muestras supera los valores de resistencia del hueso cortical.

Los parametros morfoldgicos de los poros, tales como factor de forma, distancia
entre poros, didametro equivalente y grado de interconectividad de los poros,
presentan una mayor sensibilidad a incrementos en la temperatura de sinterizacion
para la menor presion de compactacion. Esta tendencia es consistente con el
comportamiento mostrado por el médulo de Young y la resistencia a la cedencia,
obtenidos mediante los ensayos de compresion: mayor sensibilidad a incrementos
en la temperatura de sinterizacion a bajas presiones de compactacion, asi como
para aumentos de la presion de compactacién para la menor temperatura de
sinterizacion. Estos resultados podrian ser determinantes con el fin de mejorar
tanto la resistencia mecanica como la vida a fatiga con una baja influencia en la
porosidad, y por ende, en la rigidez de los compactos.

La técnica de ultrasonidos, usada para la estimacion del médulo de Young de las
muestras de Ti poroso, ha mostrado ser una herramienta adecuada para el estudio
de este tipo de materiales. Esto fue verificado comparando las mediciones
obtenidas mediante esta técnica con los valores calculados a partir del modelo
tedrico de Nielsen.

Loose sintering y PM convencional a bajas presiones: efecto de la
temperatura de sinterizacion y la presién de compactacion.

Los resultados obtenidos tanto para el médulo de elasticidad como para la
resistencia a la fluencia sefialan que existe una notable influencia de la porosidad
sobre las propiedades mecénicas. Es posible lograr valores cercanos del médulo
de Young necesarios para el reemplazo del hueso (20 GPa), cuando la porosidad
es del 48%, la cual corresponde a las condiciones de 1000°C y loose sintering, es
es decir, los limites de la PM convencional.

Los compactos de Titanio porosos obtenidos, asi como los resultados de la
caracterizacion mecéanica y microestructural, permiten evaluar el efecto de las
presiones de compactacion bajas o nulas (loose sintering, limite de la PM),
completando asi los resultados de investigaciones previas para un amplio rango
de los parametros inherentes al procesado pulvimetalirgico convencional. Tal
cumulo de resultados abre las puertas a disefiar compactos con porosidad vy
modulo de Young con funcién gradiente (longitudinal o radial) conociendo las
presiones de compactacion adecuadas para cada temperatura de sinterizacion.
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C)

d)

5.2.3

b)

c)

Se observd un mejor ajuste de los resultados del modulo de Young obtenido
mediante ultrasonidos con respecto a los valores calculados mediante la relacion
de Nielsen. Por ello, se puede afirmar que la mejor técnica para la obtencion del
mddulo de Young de los compactos de titanio poroso es la técnica de ultrasonidos.

Un aspecto importante para resaltar es el amplio rango de valores de médulo de
Young que han sido obtenidos por esta técnica. Esta gama de valores implica que
hay una via para la fabricacion de nuevos implantes con una rigidez gradiente
utilizando Unicamente la técnica de PM convencional.

Técnica de espaciadores (Space-holders Technique): efecto de la
temperatura de sinterizacidon, presion de compactaciéon y porcentaje de
espaciador

La resistencia de los compactos es menor cuando incrementa la presién de
compactacioén cuando la eliminacion se realiza en agua a temperatura ambiente,
mientras que al realizar la eliminacién en agua a temperaturas entre 50-60°C la
resistencia aumenta al incrementarse la presion de compactacion, lo cual indica
que este método de eliminacion es mas eficiente y preserva mucho mas la
integridad de las muestras que la eliminacion en agua a temperatura ambiente.
Por lo cual, a pesar de que la porosidad aumenta a presiones elevadas, la mayor
calidad de los cuellos reduce el dafio y mejora el comportamiento mecénico de los
compactos.

La técnica de espaciadores permite obtener valores del mddulo de Young
cercanos al valor del médulo de Young necesario para el remplazo del hueso
cortical (20 GPa aprox.), los cuales se consiguen para un 45% porosidad, la cual
corresponde a unas condiciones de procesado de un 50% vol. de NacCl,
eliminacion en agua caliente (50-60°C) y presiones de compactacion de 400-600
MPa. Cabe destacar que al observar las condiciones de procesamiento
estudiadas, es posible obtener una amplia gama de valores para el médulo de
Young (8-45 GPa). Esto sugiere que existe una via de procesado para la
fabricacién de implantes de titanio con porosidad gradiente siempre con un nicleo
Ti s6lido que garantice la resistencia mecanica del implante.

La técnica de ultrasonidos es un método confiable para la medicién del médulo de
Young de compactos porosos.

5.3 Comparacion de las técnicas empleadas

a)

Las condiciones idéneas para alcanzar el valor del hueso cortical corresponden,
para la pulvimetalurgia convencional, a una presién de compactacién de 38.5 MPa
y temperaturas de 1000 y 1100 °C y para la condicién de loose sintering (0 MPa) y
1000°C. Para la técnica de espaciadores, usando NaCl como espaciador: 50% vol.
de NaCl, a una temperatura del agua entre 50-60°C y a una presién de
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b)

d)

compactacion de 400-600 MPa. Esta equivalencia es importante a fin de
considerar la técnica mas adecuada desde el punto de vista econémico y
productivo, teniendo en cuenta presenta un amplio rango de valores de madulo de
Young que han sido obtenidos por ambas técnicas. Esta gama de valores implica
gue hay una nueva via para la fabricacién de nuevos implantes con una porosidad
gradiente, con una rigidez variable, la cual puede lograrse combinando ambas
técnicas (PM convencional y espaciadores), con aplicabilidad para hueso cortical o
incluso hueso trabecular, empleando una elevada porosidad y baja rigidez, para
este ultimo.

En general existe un buen ajuste de los resultados del médulo de Young dinamico,
obtenido por la técnica de ultrasonidos, a los valores de mdédulo de Young
calculados por la relacion de Nielsen sin importar la técnica de procesado usada,
pulvimetalurgia convencional o espaciadores. Sin embargo, no se puede afirmar lo
mismo del médulo de Young calculado a partir de los ensayos de compresion,
pues existe una mayor dispersion y éste es muy inferior al que proporciona la
relacion de Nielsen.

Las propiedades mecanicas aumentan con la densidad lo cual se debe a que la
reduccion progresiva de los poros se traduce en un incremento en el area
resistente efectiva, y por lo tanto se requieren valores mayores de tensiones para
inducir un nivel dado de deformacion en el material. Varios autores han
desarrollado modelos para intentar explicar la dependencia entre resistencia y
densidad en materiales sinterizados. Estos modelos correlacionan la porosidad
relativa (fraccion volumétrica ocupada por los poros) con la correspondiente
resistencia relativa (cociente entre la resistencia del material a un nivel dado y la
resistencia del mismo material macizo). Se encontr6 una falta de ajuste de los
resultados experimentales con respecto a estos modelos, lo cual indica que es
necesario proponer un modelo que represente mucho mejor el comportamiento de
la resistencia relativa con respecto a la porosidad.

La resistencia a la fluencia decrece rdpidamente con el aumento de la porosidad,
lo cual corresponde a los niveles de alta densidad, mientras que a niveles
inferiores de densidad (alta porosidad) la pérdida de resistencia se hace mas
gradual.
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Capitulo VI.
TRABAJOS FUTUROS

Los resultados obtenidos en este trabajo dan un primer indicio de la viabilidad de la
fabricacion de titanio poroso para aplicaciones biomédicas mediante metalurgia de polvos.
Estos resultados han abierto también la posibilidad de extender las metodologias y
andlisis implementados para ser aplicados en la obtencion de compactos con porosidad
gradiente que repliquen la estructura jerarquizada del hueso y permitan solventar el
problema del apantallamiento de tensiones (stress shielding). El amplio trabajo realizado
aqui abre una gran cantidad de posibilidades futuras de investigacion relacionadas, tanto
con el material estudiado como con la metodologia de caracterizacion empleada. De estas
posibilidades se describen a continuacion las mas relevantes:

MATERIALES Y FABRICACION:

e Emplear los parametros de procesamiento pulvimetallrgico de las muestras de
Titanio c.p ya obtenido y titanio aleado mecéanicamente (Ti AM) y el uso de otros
espaciadores en la fabricacion de Ti con porosidad gradiente.

e Desarrollar moldes de PM con la geometria de implantes.

COMPORTAMIENTO MECANICO:

a) Determinar los mecanismos del comportamiento mecénico y micromecanico por
nanoindentacion, bajo solicitaciones monotdnicas, estaticas y ciclicas en fluido
fisiologico simulado, al igual que la degradacibn mecanica bajo criterios de
prevencion del dafio.

INGENIERIA DE SUPERFICIES:

b) Atacar quimicamente la superficie del compacto y el interior de la porosidad
interconectada para reproducir los parametros de rugosidad y garantizar la
osteointegracion.

¢) Producir topografia superficial en moldes para PM a través de micromecanizado.
COMPORTAMIENTO BIOLOGICO:

d) Establecer el comportamiento biolégico estimativo de la capacidad de
osteointegracion de las muestras de mejores propiedades mecanicas.
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