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Resumen

Es bien sabido que la Ciencia y la Tecnologia de los Biomateriales
es muy reciente. Tanto es asi que todavia no existe una sélida nor-
mativa relativa a la evaluacion de la biocompatibilidad de los bio-
materiales. El presente trabajo pretende introducir el concepto de
Biomaterial, asi como describir sus tipos y sus aplicaciones médi-
cas y quirlrgicas. E| tema de los Biomateriales es un area interdis-
plinaria donde deben intervenir tanto ingenieros mecanicos y de
materiales, como disefiadores y bitlogos celulares, asi como
médicos y cirujanos. La caracteristica que debe cumplir todo bio-
material es ser biocompatible. En consecuencia se analiza el con-
cepto de biocompatibilidad y las técnicas habituales para evaluar-
la. A continuacion se pasa a describir los tipos de materiales que
se emplean como biomateriales en tecnologia médica o bioinge-
nieria. Finalmente se hace una descripcion de los aparatos o siste-
mas en los que encuentran aplicacion los biomateriales. Estos apa-
ratos cumplen un espectro tan amplio que incluye tanto suturas
como prdtesis vasculares u ortopédicas o bien 6rganos artificiales.
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Introduccion

La investigacion en el drea de los Biomateriales se inicid
hace ya muchos siglos puesto que es posible encontrar
trazas de prétesis implantadas en momias egipcias. Sin
embargo, es a partir de la segunda guerra mundial que
en el intento de resolver los problemas cotidianos aso-
ciados al tratamiento masivo de pacientes, aparece un
vasto campo asociado a la Tecnologia Médica y en con-
creto va tomando cuerpo una Ciencia de los Biomate-
riales. La definiciéon de Biomaterial ha sido muy labo-
riosa y dificil. Tanto es asi que no es hasta Marzo de
1986 en una conferencia celebrada en Chester (Reino
Unido) y convocada por las diferentes Sociedades Inter-
nacionales de Biomateriales al efecto de encontrar por
consenso definiciones comunes, que se aprobd la de
Biomaterial: un material no vivo utilizado en un apara-
to médico y concebido para interaccionar con sistemas
biolégicos. La segunda conferencia de consenso sobre
definiciones en el campo de Biomateriales celebrada en
Chester (Reino Unido) en 1991, consensud una defini-
cién de Biomaterial mas amplia y ajustada: "Un mate-
rial disefiado para actuar interfacialmente con sistemas
biolégicos con el fin de evaluar, tratar, aumentar o
reemplazar algun tejido, 6rgano o funcién del cuerpo”.

La implantacion de un biomaterial lleva consigo
una lesién en los tejidos vivos, reaccionando éstos fren-
te a la lesion, siendo su primera reaccién una inflama-
cién, a la que seguird un proceso reparador y final-
mente la cicatrizacién de la incision. En muchas
ocasiones, el tejido conectivo responde a la implanta-
cién con una fibrosis. La Biocompatibilidad se podria
interpretar como la aceptabilidad bioldgica y el estudio
de la interaccion de los biomateriales con los tejidos
susceptibles de estar en contacto con ellos. Este térmi-
no quedo en la conferencia de Chester sin una defini-
ci6n clara ya que la biocompatibilidad no es una pro-
piedad intrinseca de un material, es decir un
biomaterial no es en cualquier condicién biocompati-
ble. Este hecho, se pone de manifiesto por ejemplo con
el polietileno de ultra alta densidad, que es un material
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bioinerte cuando se utiliza en forma masica como ace-
tabulo en prétesis articulares pero en cambio las parti-
culas de desgaste que se producen por la friccién pro-
ducen reaccidn a cuerpo extraiio.

En esta situacidn la Ciencia y Tecnologia de los Bio-
materiales se gest6 en aquellos paises en que habia en
aquel momento algin tipo de interés industrial por la
produccién de aparatos médicos o quirdrgicos. En el
mundo industrializado los primeros cientificos involu-
crados en dicha drea, aparte de médicos y cirujanos,
fueron los especialistas en Ciencia y Tecnologia de
Materiales. Su labor consistia en investigar materiales
biocompatibles que pudieran llevar a cabo la funcién
biomédica deseada, con lo cual era a su vez imprescin-
dible estudiar dicha funcién ejercida por el tejido biolé-
gico a substituir. El biomaterial debe cumplir desde una
funcion mecdnica como en las proétesis ortopédicas
hasta una funcién eléctrica como en los marcapasos o
quimico-bioldgica como en el caso de membranas para
dialisis. Con el tiempo se vio que eran sélo las interca-
ras biomaterial-tejido vivo las que gobernaban la bio-
compatibilidad y con ello en muchos casos la funcién
fisica que se exigia al implante. Asi fueron entrando en
el drea fisicos y quimicos de superficies. Esta situacién
ha evolucionado mads todavia, y en la actualidad, en
orden a encontrar una favorable interaccién organis-
mo-implante, son los bidlogos celulares los que pueden
venir a comprobar si un determinado material con un
tipo de superficie determinada fomenta el crecimiento
de células diferenciadas tales como osteoblastos, con-
droblastos, etc. En un momento en que se estin pidien-
do para ciertas aplicaciones biomateriales resistentes
biodregradables, o bien para otras biomateriales inertes
que a la larga no encuentren ningun tipo de rechazo, es
imprescindible la estrecha colaboracién entre expertos
en Ciencia de Materiales, disefiadores, expertos en Fisi-
ca y Quimica de Superficies, Bidlogos Celulares, y como
no, Médicos y Cirujanos de las distintas especialidades
involucradas.

Biocompatibilidad

Reaccion del tejido frente a la lesion.

El enfoque que inicialmente se dio al concepto de bio-
compatibilidad fue el que se acostumbra a dar cuando
se esta buscando algo que en realidad no se sabe lo que

es: se dice lo que no se quiere que sea, asi con un enfo-
que de tipo negativo se decia que un biomaterial:
- no debia producir respuesta
del sistema inmunitario,
- no debia ser toxico, ni por si mismo
ni por los productos de su degradacion,
- no debia ser carcinégeno, ni a corto
ni a largo plazo, ya fuese por si mismo o por los
- productos de su degradacion,
- no debia ser incompatible, médicamente
hablando,
- no debia ser hemodindmicamente
incompatible.

Esta aproximacidn negativa no puede dar lugar a una
metodologia experimental que permita caracterizar el
concepto de biocompatibilidad. Puesto que en Ciencia
es imprescindible evaluar cuantitativamente para poder
comparar y tomar decisiones, se hacia necesario proce-
der a establecer criterios medibles. La comunidad cien-
tifica ha venido trabajando en este sentido y a partir de
la racionalizacién de los procesos que tienen lugar al
entrar en contacto un biomaterial con los tejidos vivos
circundantes, ha sido posible empezar a establecer pro-
tocolos de ensayos que permiten medir, aunque sélo sea
parcialmente el grado de compatibilidad, o en ciertos
casos de toxicidad. Existen asi en la literatura ensayos
normalizados, aunque es todavia un reto para toda la
comunidad cientifica que trabaja en este campo el llegar
a una normativa completa en cuanto a los ensayos a
realizar para poder asegurar la biocompatibilidad de un
producto.

Dado que la biocompatibilidad busca la aceptabili-
dad bioldgica, esta puede examinarse a varios niveles de
interaccion:

- La interaccidn entre el material y los tejidos.

- La reaccion resultante de la degradacion del
material.

- Factores mecanicos (elasticidad, tenacidad
etc.) o fisicos.

Ademds la interaccion debe considerarse tanto del
implante hacia el tejido como a la inversa. Cualquier
riesgo bioldgico que pueda ser consecuencia de la utili-
zacion de biomateriales, depende de una serie de factores
incluyendo el uso, frecuencia, duracion de la exposi-
cion, cantidad o identidad de sustancias migradas al
cuerpo humano asi como la actividad biolégica de
dicha sustancia.
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Materiales implantables

Materiales metalicos

Aunque histéricamente se han utilizado diversos mate-
riales metdlicos para implantes en el organismo, en la
actualidad el nimero de metales y aleaciones que se uti-
lizan comiinmente es bastante limitado. La mayoria de
metales utilizados solos o aleados para la manufactura
de implantes, tales como Fe, Cr, Co, Ni, Ti, Ta, Mo o W
los puede tolerar el organismo en pequeftas cantidades
e incluso algunos son esenciales para la vida humana,
por ejemplo en las células rojas de la sangre el hierro o
en la sintesis de la vitamina B el cobalto, aunque no
pueden tolerarse en grandes cantidades. Los materiales
metdlicos se corroen en un ambiente hostil como el
organismo humano y como consecuencia el material se
deteriora y el implante se debilita, mientras que al
mismo tiempo los productos de la corrosion que se libe-
ran a los tejidos circundantes producen efectos no dese-
ables. Los metales y aleaciones utilizados como bioma-
teriales tienen como caracteristica comdn una buena
resistencia a la corrosidn. Se utilizan aceros inoxidables,
aleaciones base cobalto-cromo, titanio y aleaciones y
entre otros de menor uso el tantalio y metales nobles
como platino y oro.

Aceros inoxidables

Los primeros aceros inoxidables para implantes utiliza-
dos fueron los austeniticos tipo 18% Cr-8% Ni. Poste-
riormente se pasé a afiadir Mo que mejora la resistencia
a la corrosidn en agua salina. Finalmente, en la actuali-
dad se utilizan aceros del tipo AISI 316 y 316L, con
contenidos de carbono inferiores al 0.08% y al 0.03%
respectivamente.

Los aceros inoxidables martensiticos se utilizan para
la fabricacion de material quirtrgico. Por su parte los
aceros inoxidables ferriticos, aunque poseen una excelen-
te resistencia a la corrosion bajo tensiones, sus propieda-
des mecanicas y su capacidad de endurecimiento por tra-
bajo son claramente inferiores a la de los austeniticos, no
encontrando asi ninguna aplicacién. Incluso los aceros
inoxidables austeniticos tipo 316L se corroen a la larga
en el interior del cuerpo humano. Es por ello que estos
materiales s6lo se utilizan y recomiendan en implantes
temporales tales como placas, tornillos y clavos como los
que se utilizan para osteosintesis en traumatologia. Los
aceros inoxidables austeniticos endurecen por deforma-
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cién muy rapidamente y por consiguiente en muchos
casos se pueden trabajar en frio sin recocidos interme-
dios. Asi, es posible obtener agujas con resistencia a la
traccion del orden de los 1400 MPa. Los implantes de
aceros inoxidable austeniticos se obtienen por trabajo
en frio y raramente se someten a soldadura. Su superfi-
cie se pule y pasiva con dcido nitrico antes de esterilizar
y empaquetar.

Aleaciones base Co-Cr

Estos materiales se utilizaron en primer lugar en odon-
tologia. Existen fundamentalmente cuatro tipos: la ale-
acién colable CoCrMo y las forjadas CoCrWNi,
CoNiCrMo y CoNiCrMoWFe, aunque en la actualidad
solo fa aleacidn colada y la forjable CoNiCrMo se uti-
lizan de forma comdan.

Los dos principales elementos de dichas aleaciones,
Co y Cr forman una solucion sélida de 65% Co-
35%Cr. El Mo se afiade para obtener un tamaiio de
grano mas fino. Probablemente la aleacién con mayores
posibilidades es la CoNiCrMo que contiene un 35%
tanto de Co como de Ni. Esta aleacién posee una exce-
lente resistencia a la corrosion bajo tensiones en agua
de mar. Es muy dificil de trabajar en frio y en conse-
cuencia s6lo se forja en caliente. Dicha aleacién se utili-
za también para sinterizar por HIP (prensado isostitico
en caliente). Con la aleacién colable CoCrMo se acos-
tumbran a moldear los implantes utilizando el método
de la cera perdida. El control de la temperatura del
molde permite controlar el tamafo de grano, asi como
la distancia libre media entre carburos. Estas aleaciones
poseen un pobre comportamiento a friccion, tanto con-
sigo mismo como con otros materiales. Es por ello que
las cabezas articulares de protesis de Co-Cr, no se hacen
jamds del mismo material, utilizindose en general cabe-
zas cerdmicas. Las aleaciones forjadas tienen tanto
mayor ductilidad como mayor resistencia a la traccién,
no estando claro si existen ventajas en cuanto al com-
portamiento a fatiga. Es de destacar que el médulo elds-
tico de dichas aleaciones estd entre 220 y 235 Gpa, es
decir entre un 10 y un 15% superior al de los aceros
inoxidables y el doble del correspondiente al Ti y sus
aleaciones. Los modos de transferencia de carga desde
la protesis al hueso, serdn pues distintos en cada caso.

El Ti y sus aleaciones

La utilizacion del Ti y sus aleaciones en la implantacion
de implantes tom6é un mayor empuje inicialmente
en Europa y en concreto en el Reino Unido. Posterior-
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mente, al convertirse los metales que constituyen las
aleaciones Co-Cr en altamente estratégicos, también en
Estados Unidos se dio el salto hacia este metal. Su baja
densidad, 4.7 g/cm’, comparada con 7.9 del acero
inoxidable, 8.3 de la aleacion CoCrMo y 9.2 de la
CoNiCrMo, junto a sus buenas propiedades mecanicas
y su excelente resistencia a la corrosién, dan a este
metal un excelente potencial como material implanta-
ble. Las normas ASTM e 1SO dan cuatro grados de Ti
no aleado para implantes quirirgicos. Las diferencias
entre ellos estan en los contenidos de gases en solucion,
N, H, y O, y el C intersticial, asi como el Fe residual en
solucién sdlida. La aleacidn de Ti mds utilizada es la
Ti-6Al-4V, perfectamente definida en las normas y de
muy amplia utilizacién en la industria aeroespacial en
todo tipo de aplicaciones estructurales.

Al poseer el Ti un cambio alotrépico a los 882°C,
resulta que el efecto de los diferentes elementos de alea-
cion es el de estabilizar una de las dos fases. Esto impli-
ca que las aleaciones de Ti podrén ser de tipo a, tipo 3,
o de tipo a+f3, segun los elementos de aleacion que pre-
sente asi como de su contenido. Los distintos grados de
Ti puro presentan estructura a a temperatura ambiente,
mientras que la aleacion Ti-6Al-4V es una aleacién tipo
a+f, aunque su microestructura puede variar sensible-
mente segun el proceso de conformacion y los trata-
miento térmicos utilizados.

El titanio tiene una gran reactividad con el oxigeno,
nitrégeno e hidrégeno los cuales tienen gran facilidad
para difundirse intersticialmente en él. Es por ello, que
su moldeo requiere de una atmdsfera inerte o del vacio.
El Ti vy sus aleaciones son muy dificiles de trabajar en
frio y de mecanizar al embotar la herramienta. La forja
se suele llevar a cabo en caliente alrededor de los
950°C.

El médulo de Young del Ti y sus aleaciones esta
alrededor de los 110 GPa, es decir del orden de la mitad
de los aceros inxidables y de las aleaciones de Co-Cr,
con lo que dicho metal es el més eldsticamente compa-
tible con el hueso. Las propiedades mecdnicas ofrecen
un amplio abanico: desde valores de limite eldstico y
resistencia a la traccidn bien inferiores a los del acero
inoxidable y las aleaciones de Co-Cr para el Ti de grado
1, hasta valores del mismo orden o superiores a los de
los mencionados materiales para la aleacion Ti-6Al-4V
pudiendo alcanzar una resistencia tensil de unos 1000
MPa. En relacién a su peso, las aleaciones de Ti son
superiores a todas las demas. Ademds, su excelente
resistencia a la corrosion se debe a la formacion de una
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capa tenaz de 6xido que pasiva el metal. Sin duda se
trata de uno de los metales mads inertes para fabricar
implantes.

Otros metales

Otros metales se han utilizado también en la fabrica-
cién de implantes. Se ha demostrado que el tantalio
(Ta) es altamente biocompatible, sin embargo, debido a
sus pobres propiedades mecdnicas y a su alta densidad
(16.6) g/cm’, su utilizacion estd muy limitada a suturas
en cirugia pldstica y neurocirugfa.

El platino y otros metales nobles de su grupo son
extremadamente resistentes a la corrosion, aunque tie-
nen muy pobres propiedades mecinicas. Es por ello que
s6lo se utilizan solos o aleados para producir electrodos
tales como las puntas de un marcapasos, debido asi
mismo a sus propiedades eléctricas. El oro y la plata
aunque también muy resistentes a la corrosion tienen asi
mismo muy pobres propiedades mecanicas, lo que les
hace de muy poco interés como materiales implantables.

Materiales ceramicos

El uso de materiales ceramicos es bien conocido en
odontologia, pero su uso en otro tipo de implantes
médicos es relativamente nuevo. La principal ventaja de
las cerdmicas en comparacion con otros materiales es
que tienen una muy baja reactividad quimica lo cual les
hace inertes y por lo tanto biocompatibles en el cuerpo
humano. Los implantes de carbono se han demostrado
especialmente convenientes como intercara con la san-
gre, como en el caso de vilvulas cardiacas. Asimismo,
son utilizados cementos 6seos basados en fosfatos de
calcio, hidroxiapatita que tiene el contenido mineral del
hueso para relleno de cavidades.

Alumina
La pureza de una alumina depende del sistema de
obtencién empleado. Para la fabricacién de implantes,
la norma ASTM exige una pureza del 99,5% con un
contenido maximo de $iO: combinado con 6xidos alca-
linos (principalmente Na:O) inferior al 0.1%. La
aldmina a, con estructura cristalina rombohédrica, se
ha utilizado con éxito para la elaboracién de implantes.
Dado que se acostumbra a obtener por sinterizado,
la porosidad juega un papel muy importante en las pro-
piedades mecanicas. Existe una relacion entre la porosi-
dad y el tamafio de grano, de tal manera que cuando la



F. J. Gil, M.P.Ginebra, J. A. Planell

porosidad cae por debajo del 2%, el tamano de grano
acostumbra a crecer considerablemente. La alimina es,
asi mismo, muy dura pudiéndose obtener durezas entre
20 y 30 GPa. Esta elevada dureza combinada con pro-
piedades de baja friccién y bajo desgaste hacen de éste
un material idéneo para prétesis articulares, a pesar de
su fragilidad y de las dificultades de fabricacion. En
dichos materiales no puede hablarse de deformacién
pldstica ni tan siquiera localmente en la punta de una
grieta, y por ello se han considerado que no pueden
sufrir fatiga dindmica. Sin embargo, es bien sabido que
sometido el material a una carga estatica y en un medio
determinado, existe una probabilidad de que rompa en
un tiempo dado. La estadistica que describe dicho com-
portamiento es la de Weibull, y el fenémeno se califica
como fatiga estdtica. Dicha fatiga estdtica estd goberna-
da por el medio en que se encuentra la cerdmica. Los
disefios de las bolas de alumina para articulaciones se
han hecho teniendo en cuenta este fenémeno y los
ciclos de carga que puede resistir hasta rotura. Sin
embargo, recientemente se ha puesto de manifiesto que
bajo fatiga dindmica, con cargas fluctuantes, y en un
mismo medio, el tiempo a fractura es sensiblemente
menor que el que se obtiene en fatiga estdtica. Aunque
los resultados existentes son pocos y fragmentarios,
pueden venir a poner en cuestidn algunos disefios exis-
tentes en el mercado.

Hidroxiapatita

La hidroxiapatita se utiliza ampliamente como hueso
artificial puesto que de hecho constituye la parte mine-
ral del hueso natural, y puede obtenerse de él elimi-
nando los constituyentes organicos tales como colageno
y mucopolisacdridos. En la actualidad, existen procesos
industriales que permiten sitentizar la hidroxiapatita en
diferentes formas.

Como parte mineral del hueso y de los dientes, la
hidroxiapatita contiene fosforo y calcio, pudiéndose
formular como Caw(PQ+)¢(OH):. Los minerales de apa-
tita cristalizan en forma de prisma rémbico hexagonal.
La relacién ideal de Ca/P en la hidrioxiapatita es de
10/6 y la densidad calculada es de 3.2 g/cm®. Es intere-
sante resaltar que la sustitucién de los OH por F da
una mayor estabilidad estructural debido a la superior
coordinacién del F que el hidroxilo al Ca més préximo.
Asi es como se explica la mayor resistencia a las caries
mediante la fluorizacién.

Existen diferentes métodos, no simples, para produ-
cir precipitados de hidroxiapatita a partir de una solu-
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ci6n acuosa de Ca (NOs): y de NaH:POs. Los precipi-
tados obtenidos se filtran y se secan para formar un
polvo fino blanco. Después de calcinar, el polvo se pren-
sa y sinteriza a diferentes temperaturas (siempre por
encima de los 100°C) y durante tiempos diferentes
seglin autores y resultados que se quieran obtener.

No existe unanimidad en la literatura, en cuanto a
las propiedades mecdnicas de la hidroxiapatita. Asi, el
mddulo elastico puede variar entre 40 y 150 GPa, valo-
res, de todas formas, superiores a los que se obtienen al
ensayar tejidos mineralizados tales como dentina o
hueso cortical, donde el médulo de Young varia entre
10 y 175 GPa. Los valores de resistencia mecanica a
compresién son superiores a los obtenidos a traccion y
a flexién. Parece que la resistencia a compresion es infe-
rior a los 500 MPa. Parece, asi mismo, que la dureza no
es superior a los § GPa. Todo ello indica que el com-
portamiento mecdnico de la hidroxiapatita es clara-
mente inferior al de la alimina y al de otras ceramicas.

La propiedad mds interesante de la hidroxiapatita es
su excelente biocompatibilidad. Ello parece deberse
tanto a ser muy similar quimicamente al constituyente
mineral del hueso vivo, como a los enlaces quimicos
que ello le permite establecer con los tejidos en creci-
miento a su alrededor. Se ha demostrado, asi mismo, su
buena adhesion sobre el Ti asi como sobre materiales
vitroceramicos.

Vitroceramicas
Las vitrocerdmicas son cerdmicas policristalinas obteni-
das por cristalizacion controlada de vidrios. La técnica
se desarroll6 a principios de los afios 60 y se utilizaron
vidrios fontosensibles en los que se precipitaban peque-
fias cantidades de Cu, Ag, vy Au mediante radiacién
ultravioleta. Estos precipitados metélicos ayudan a que
el vidrio nuclee y precipite en forma de una cerdmica de
grano fino con excelentes propiedades mecdnicas y tér-
micas. Para la nucleacion se utilizan grupos Pt, TiOq,
ZrO: y P20s, mientras que un tratamiento térmico ade-
cuado permite obtener una cristalizacion superior al
90% con granos de tamafo entre 0.1 y 1 m, mucho
menor que el que se puede obtener con cualquier otra
cerdmica convencional. Se han desarrollado dos tipos
de vitrocerdmicas para implantes: SiQ: -CaO -Na:0 -
P:0sy Li0z- Zn0- Si02, aunque probablemente sea la pri-
mera la més utilizada.

Las vitroceramicas poseen todo un conjunto de pro-
piedades muy deseables: su coeficiente de expansion
térmica es muy bajo e incluso puede ser negativo, su
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resistencia a traccién es bastante elevada y su resisten-
cia a la abrasién es muy similar a la del zafiro. Ademis
su capacidad para disolver sus iones superficiales en un
medio acuoso parece ser la base para su excelente reac-
cién y enlace con los tejidos duros vivos en los que les
puede implantar, Se ha demostrado que el hueso vivo
puede crecer en contacto intimo con las vitroceramicas
sin tener lugar la emcapsulacion fibrosa de éstas. Qui-
zds su principal inconveniente es su fragilidad. Existen
ademds restricciones en cuanto a la composicion quimi-
ca que permitan aumentar la tenacidad, puesto que
dicha mejora se hace a costa de la biocompatibilidad.
No pueden utilizarse pues, en aplicaciones estructurales
como en implantes articulares, aunque si se utilizan
como relleno en composites dentales, cementos 6seos y
en material de recubrimiento.

Carbonos

Los carbonos pueden obtenerse de formas muy distin-
tas: alotropico, cristalino, diamante y grafito, vitreo,
casi cristalino y pirolitico. De entre ellos sélo el carbo-
no pirolitico se utiliza ampliamente en la fabricacion de
implantes. La estructura cristalina del carbono es simi-
lar a la del grafito, es decir, estructuras planares hexa-
gonales formadas por fuertes enlaces covalentes en los
que un electrén de valencia por dtomo esta libre de
moverse, con lo que resulta una conductividad eléctrica
muy alta pero anisotrdpica. Los pequefios cristales tie-
nen propiedades muy anisotrdpicas debido a los fuertes
enlaces planares y a los débiles enlaces interplanares. Si
existen muchos pequefios cristales dispersados al azar,
las propiedades del material seran isotrépicas.

Los carbonos pueden depositarse sobre superficies
de implantes a partir de un gas de hidrocarburo en un
lecho fluidizado a temperatura controlada. La anisotro-
pia, la densidad, el tamafio cristalino y la estructura del
carbono depositado puede controlarse a través de la
temperatura, composicion del gas fluidificante, geome-
tria del lecho y permanencia de las moléculas de gas en
el lecho. Todo ello es importante puesto que controla la
estructura del depésito y en consecuencia su comporta-
miento mecdnico. Recientemente, se ha conseguido
depositar con éxito carbono pirolitico sobre las superfi-
cies de implantes vasculares. Dicho carbono es lo sufi-
cientemente delgado como para no impedir la flexibili-
dad de los injertos y a su vez exhibe una excelente
compatibilidad con la sangre.

Los carbonos vitreos se elaboran por pirélisis con-
trolada de polimeros tales como fenolformaldehido, y
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poliacrilonitrilo a altas temperaturas en ambiente con-
trolado. Este proceso es particularmente itil para hacer
fibras de carbono y tejidos que a su vez se pueden utili-
zar para elaborar composites. Las propiedades mecdni-
cas de los carbonos, especialmente los piroliticos,
dependen fuertemente de la densidad, de tal manera
que aquellas crecen con esta. El grafito y el carbono
vitreo poseen unas propiedades mecanicas muy inferio-
res a las del carbono pirolitico, aunque el modulo elds-
tico de todos ellos es casi el mismo. Se ha considerado
asi mismo la elaboracién de composites de carbono
enfibrados con fibras de carbono. Cabe mencionar que
la excelente compatibilidad del carbono lo ha hecho
idoneo sobre todo en ciertas aplicaciones vasculares y
de vélvulas de corazén.

Materiales Poliméricos

Las posibilidades que ofrecen los polimeros para ser
implantados en el cuerpo humano son muy grandes
debido al hecho que pueden fabricarse ficilmente en
formas muy distintas tales como fibras, tejidos, pelicu-
las y bloques de diferentes tamarfios y formas. Cabe des-
tacar que en realidad los constituyentes de los tejidos
naturales no son mas que estructuras poliméricas, y por
consiguiente los polimeros sintéticos poseen un buen
namero de similitudes con aquellas. Sus usos van desde
cementos Oseos acrilicos, sustitutos de venas o arterias,
fibras de sujecion de érganos, hilos de suturas, etc.
Cabe destacar los materiales compuestos, que son com-
binaciones de los otros tres tipos de materiales que han
sido citados {metilicos, cerdmicos y/o polimeros). Estos
materiales pueden combinar las propiedades mds ade-
cuadas de los diferentes materiales. Caben destacar de
esta familia, las fibras de carbono, compuestos cerami-
ca-polimero para sistema de obturacién en Odontolo-
gia o materiales compuestos de fibra de vidrio para su
aplicacion en placas de osteosintesis.

Poliolefinas

Dentro de esta categoria pueden englaobarse los polime-
ros lineales termopldsticos como el polietileno y el poli-
propileno. El polietileno se presenta en el mercado en
tres grados fundamentales: baja y alta densidad y ultra-
alto peso molecular. Su estructura consiste en una uni-
dad repetida del tipo: -(CH: - CH:)n-. Su indice de cris-
talinidad puede alcanzar el 80%. El polietileno de
ultra-alto peso molecular es muy utilizado en implantes
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ortopédicos, sobre todo en superficies sometidas a fuer-
tes tensiones, tales como el cotilo de las protesis de
cadera o el plato tibial en prétesis de rodilla. No existe
para este material ningtin disolvente conocido a tempe-
ratura ambiente. Para producirlo no pueden utilizarse
sistemas de extrusion o de moldeo convencionales. Por
su parte la unidad basica del polipropileno, tiene una
estructura en la cual segiin la posicion del grupo metilo
existen tres tipos de polipropileno: atictico, isotictico,
y sindiotdctico. Materiales isotdcticos pueden poseer
un 95 % de cristalinidad. Asi, las propiedades del poli-
propileno dependeran acusadamente del porcentaje de
material isotictico presente, de la cristalinidad y del
peso molecular, que al aumentar, aumentaran la densi-
dad, la temperatura de reblandecimiento y la resistencia
al ataque quimico. Debido a la excelente vida a flexién
del prolipropileno, se utiliza como bisagra moldeada
para protesis articuldres de dedos. Posee también un
excelente comportamiento al agrietamiento bajo tensio-
nes en ambientes agresivos.

Poliamidas

Las poliamidas se conocen también como nylons. Tie-
nen una excelente capacidad para ser transformadas en
fibras debido al enlace de hidrdgeno entre cadenas, asi
como un alto grado de cristalinidad lo cual hace
aumentar su resistencia en la direccién de la fibra. Sin
embargo, los enlaces de hidrégeno pueden verse des-
truidos en condiciones i1z vivo, con lo cual estos mate-
riales pueden utilizarse en aplicaciones biodegradables,
tales como suturas absorbibles. La atraccién entre cade-
nas via enlaces de hidrégeno, estd controlada por la
presencia de grupos de la forma -CONH-. La cantidad
y distribucién de dichos grupos son las que vienen a
gobernar sus propiedades.

Polimeros acrilicos

Estructura y propiedades de los acrilicos y de los hidro-
geles. Estos polimeros se utilizan muy ampliamente en
aplicaciones médicas tales como lentes de contacto
(duras), lentes oculares implantables y cemento éseo
para la fijacion de prétesis articulares. En dentaduras y
proétesis maxilofaciales se utilizan también materiales
acrilicos, debido a sus buenas propiedades fisicas, ya
que se pueden colorear muy bien y son ficiles de
fabricar. La estructura bdsica de los acrilicos puede
representarse como: -(CH: - CRiCOOR:)n-. La unica
diferencia entre el polimetilacrilato (PMA) y el polime-
tilmetacrilato (PMMA) esté en los grupos R, siendo R,
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y Rz respectivamente H y CHs en el PMA y CHs en el
PMMA. Su polimerizacién tiene lugar por reacciones
de radical libre. Debido a lo abultado de los grupos
laterales, estos polimeros son amorfos, y por esta
misma razon el PMMA tiene una resistencia a traccion
(60 MPa) y una temperatura de reblandecimiento
{125°C) mis elevadas que el PMA (7 MPa y 33°C res-
pectivamente) El PMMA tiene una excelente transpa-
rencia (92% de transmision), un elevado indice de
refraccion (1.49) y excelentes propiedades de resistencia
a la degradacion. Asimismo, posee una excelente resis-
tencia quimica y es muy biocompatible en estado puro.
Su desventaja es su fragilidad si se le compara a otros
polimeros.

El primer polimero hidrogel (absorcion de agua
superior al 30% de su peso) cuya aplicacidon fue para
lentes de contacto blandas fue el polihidroxietilmeta-
crilato (poliHEMA), cuya férmula es -(CH:-CCHs
COOCH:0H)n-, donde el grupo OH es hidrofilico y
responsable de la hidratacién del polimero. Sin embar-
go los hidrogeles tienen una permeabilidad para el
oxigeno, relativamente baja si se les compara con la
silicona.

Cemento 6seo (PMMA)

El cemento 6seo tiene numerosas aplicaciones clinicas
cuando se pretende fijar una protesis articular al hueso.
El cemento 6seo se prepara mezclando dos componen-
tes, uno en polvo y otro liquido. En general, para la
mayoria de marcas comerciales el constituyente en
polvo contiene polimetilmetacrilato, sulfato de bario
como agente radiopaco y peréxido de benzéilo como
activador, mientras que el componente liquido contiene
metilmetacrilato monémero N,N-dimetil-p-toluidina
como acelerante e hidroquinona como estabilizante del
mondmero. Los contenidos de cada constituyente pue-
den variar ligeramente de una marca comercial a otra.
Al mezclar los dos componentes del mondmero liquido
polimeriza produciéndose el fraguado del cemento. Las
propiedades mecdnicas de los cementos éseos curados
son sin duda inferiores’a las de las resinas acrilicas
comerciales. Existen toda una serie de factores, tanto
intrinsecos como extrinsecos que permiten explicar este
deficiente comportamiento. Entre los factores intrinse-
cos cabe destacar la composicién del monémero y del
polvo, la distribucién de formas y tamafios del polvo y
con ello el grado de polimerizacién, y la relacion de
liquido a polvo. Entre los factores extrinsecos, cabe
sefialar el medio en que se lleva a cabo la mezcla, sobre
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todo la temperatura de quir6fano, la técnica de mezcla
empleada, y e! medio en el que tiene lugar el curado
(temperatura, presion, superficies de contacto, etc.).

Polimeros fluocarbonados

El polimero fluocarbonado mds ampliamente conocido
es el politetrafluoretileno (PTFE), comunmente llamado
teflén. Otros polimeros que contienen fluor son el poli-
trifluorcloroetileno (PTFCE) y el polifluoro de vinilo
(PVF) entre otros. Sélo el PTFE tiene interés aqui, pues
los demds raramente se utilizan en la elaboracién de
implantes.

La unidad repetida en este polimero es similar a la
del polietileno, sélo que los dtomos de hidrégeno han
sido substituidos por dtomos de fluor: -(CF:-CF: ) n-.
Este es un polimero altamente cristalino {mds del 94%
de cristalinidad), con un elevado peso molecular. Posee
una densidad muy elevada (2.2), una baja resistencia a
la traccién (17-28 MPa) y un médulo de elasticidad
bajo (0.5 GPa). Posee ademads un coeficiente de friccion
muy bajo (0.1), lo que lo hace ideal para superficies de
contacto. El PTFE no se puede moldear por inyeccion
ni extruirse, debido a su elevada viscosidad y a que no
puede plastificarse. Es por ello que su polvo debe sinte-
rizarse por encima de los 327°C y bajo presion, para
producir implantes.

Gomas

En la fabricacién de implantes, se han utilizado tres
tipos de gomas: silicona, goma natural y gomas sintéti-
cas. En general se entiende que una goma tiene la pro-
piedad de poder ser estirada repetidamente a tempera-
tura ambiente hasta al menos el doble de su longitud
original y ser capaz de recuperar con fuerza su longitud
original al cesar la tensién aplicada. La capacidad de la
goma para ser estirada se debe a la estructura cis ensor-
tijada del poliisopreno. El que se pueda repetir el estira-
miento se debe a los enlaces reticulares entre cadenas.
La cantidad de enlaces reticulantes gobierna la flexibili-
dad de la goma.

Gomas naturales y sintéticas

La goma natural se obtiene a partir del latex del arbol
Hevea brasiliensis. De forma pura la goma es compati-
ble con la sangre. La reticulacién mediante Rayos X o
mediante perdxidos organicos produce una goma de
superior compatibilidad con la sangre que mediante la
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vulcanizacién convencional con azufre. Las gomas sin-
téticas se desarrollaron para substituir la goma natural.
Existen tres tipos fundamentales: SBR (copolimero de
estireno-butadieno), Butil {copolimero de isobutileno-
isopreno) y Neopreno (policloropreno)

Gomas de silicona

La goma de silicona es uno de los pocos polimeros des-
arrollados para uso médico. Se obtiene con bajo peso
molecular y baja viscosidad y se puede reticular para
dar lugar a un material de caracteristicas gomosas. Se
pueden utilizar dos tipos distintos de vulcanizacién
(reticulacién): por calor o a temperatura ambiente. En
cada caso se utilizan diferentes tipos de agentes reticu-
lantes. Estas gomas pueden utilizar polvo de silica
(8i0:2) como carga para mejorar las propiedades meca-
nicas.

Termoplasticos de alta resistencia

Recientemente se han desarrollado nuevos materiales
poliméricos en orden a poder competir con los metales
ligeros. Estos polimeros poseen excelentes propiedades
mecanicas, térmicas y quimicas debido a que la colum-
na vertebral de sus cadenas principales es mds rigida.
En este campo, pueden considerarse los poliacetales
cuya utilizacion se ha evaluado para el acetdbulo de una
articulacidn de cadera, las polisulfonas que se han ensa-
yado como recubrimiento poroso en implantes ortopé-
dicos y los policarbonatos que se han encontrado apli-
caciones en embalaje de comida y en sistemas de
asistencia cardiopulmonar.

Deterioro de los polimeros

Los polimeros se deterioran debido a factores quimicos,
térmicos y fisicos. Estos factores pueden actuar sinergé-
ticamente acelerando los procesos de deterioro, que
pueden afectar la columna vertebral de la cadena, los
grupos laterales, los enlaces reticulantes y su estructura
molecular original. Sin entrar a analizar procesos espe-
cificos, conviene mencionar sin embargo, el deterioro
debido a la esterilizacion. Todas las técnicas de esterili-
zacién contribuyen al deterioro del polimero considera-
do. La esterilizacion por calor seco se lleva a cabo entre
160 y 190°C, lo cual estd por encima de las temperatu-
ras de reblandecimiento o de fusién de la mayoria de
termopldsticos. Por su parte, la esterilizacion por vapor
o autoclave se lleva a cabo entre 120 y 135°C. Aqui no
s6lo la temperatura es importante, sino que el valor de
agua puede atacar enlaces en determinados polimeros.
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Agentes quimicos tales como 6xidos de etileno o de
propileno en forma de gas, y soluciones fendlicas y de
hipocloruro pueden utilizarse a bajas temperaturas,
aunque estos métodos requieren de mucho tiempo, son
mds costosos y a veces los agentes quimicos pueden ser
altamente téxicos y dificiles de eliminar o simplemente
pueden causar el deterioro del polimero. Finalmente, la
esterilizacion por radiacién deteriora, por encima de
ciertas dosis, toda clase de polimeros tanto al romper
cadenas como al recombinar enlaces.

Tipos de implantes

Substitucion de tejidos blandos

El éxito de la substitucién de tejidos blandos se ha debi-
do principalmente al desarrollo de los polimeros sinté-
ticos. Esto se explica por la capacidad que tienen los
polimeros para ser elaborados con propiedades fisicas y
quimicas bastante similares a los tejidos blandos natu-
rales, siendo posible fabricarlos en muy diferentes for-
mas fisicas: fibras, tejidos, peliculas, sélidos e incluso
liquidos.

Suturas, cinta quirargica y adhesivos

Los implantes mds comunes y uno de los que mueven
un mayor volumen econémico son las suturas. En estos
tltimos afios se han anadido las cintas o bandas quirtr-
gicas y los adhesivos como sistemas alternativos o com-
plementarios.

Existen dos tipos de suturas de acuerdo con su inte-
gridad fisica in vivo: las absorbibles y las no absorbi-
bles. Pueden distinguirse también en funcién de la
materia prima de la cual proceden: suturas naturales
(catgut, seda y algodén) y suturas sintéticas (nylon,
polietileno, polipropileno, acero inxidable y tantalio).
Pueden también clasificarse de acuerdo con su forma
fisica: monofilamento y multifilamento.

La sutura absorbible catgut consiste en coldgeno y
se elabora a partir de la submucosa intestinal de la
oveja, que convenientemente tratada puede alcanzar
una vida de hasta 40 dias. Debe mencionarse que los
nudos que se hacen para fijar el punto de sutura, redu-
cen su resistencia mecanica.

El catgut, asi como otras suturas absorbibles (nylon,
acidos lactico y poliglicélico) producen reacciones tisu-
lares, aunque su efecto disminuye al ser absorbidas.
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Esto es cierto también para otras suturas naturales no
absorbibles como la seda o el algodén que dan lugar a
una mayor reaccién que suturas sintéticas tales como
poliester, nylon y poliacrilonitrilo. En caso de infeccién
no parece que la estructura quimica y la configuracién
geométrica de la sutura tengan ninguna influencia. El
polipropileno, el nylon y el dcido poliglicélico causan
menos infecciones que otras suturas, tales como el
acero inoxidable, el catgut o el poliester.

Se supone que las cintas o bandas quirirgicas pue-
den evitar problemas que se presentan con el uso de la
sutura, tales como abcesos, debilidad de los tejidos de
cicatrizacion, necrosis a causa de la presion, etc. Sin
embargo, sus problemas son parecidos a los que pre-
senta un esparadrapo o una tirita: bordes de la herida
no alineados, pobre adhesion debido a que la herida
estd humeda o sucia, separacion de la cinta cuando se
produce un hematoma o bien en el caso de drenaje de la
herida. Todo ello ha hecho que las cintas o bandas qui-
rirgicas no hayan tenido el éxito que se les anticipaba.
Se han utilizado sin embargo, en el injerto de piel y en
la conexién de tejidos nerviosos.

El tipo de medio ambiente de los tejidos y su capa-
cidad de regeneracién, hacen dificil el desarrcllo del
adhesivo ideal para ellos. A partir de la experiencia
existente se puede decir que un adhesivo debe ser capaz
de mojar y pegarse a los tejidos, ser capaz de polimeri-
zar rapidamente sin producir excesivo calor o liberar
productos tdxicos, ser reabsorbible a medida que las
heridas cicatrizan sin interferir con el proceso normal
de cicatrizacion, poderse preparar de forma sencilla en
el quirdfano, ser esterilizables, poseer una vida suficien-
te como para poder ser almacenado y poder ser fabri-
cado en gran escala. En la actualidad existen diversos
tipos de adhesivos en el mercado, siendo los mds cono-
cidos los derivados del cianoacrilato. Si se compara la
resistencia del tejido suturado y la del tratado con adhe-
sivo, se comprueba que ésta es la mitad de aquella al
cabo de diez dias. Los adhesivos se utilizan sélo en teji-
dos fragiles tales como el bazo, el higado, el rifién o el
pulmén. El uso de adhesivos en cirugia plastica y en
tejidos duros, tales como dientes fracturados, ha tenido
un éxito muy moderado.

Implantes percutaneos y de piel

La necesidad de implantes percutineos se ha acelerado
con la aparicién de rifiones y corazones artificiales y
por la inyeccién prolongada de medicamentos y
nutrientes. Por su parte la piel artificial es imprescindi-
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ble para poder mantener la temperatura del cuerpo en
los grandes quemados. El problema de obtener una
intercara viable y funcional entre el tejido (piel) y el
implante, se debe fundamentalmente a los factores
siguientes:

- aunque tenga lugar una buena fijacion inicial del teji-
do a los intersticios de la superficie del implante, esta
no puede mantenerse durante largos periodos de
tiempo puesto que las células del tejido dérmico vie-
nen a alterarla, al propio tiempo que el epitelio tien-
de a crecer alrededor del implante aislindolo,

- cualquier obertura lo suficientemente grande como
para que puedan penetrar bacterias, acabara produ-
ciendo una infeccion.

En el desarrollo de un sistema percutdneo intervienen
toda una multitud de variables a considerar: la funcién
del implante que puede ir desde la transmisién de ener-
gia como la estimulacion eléctrica, hasta la transmisién
de materia como en las cdnulas para la sangre, factores
ingenieriles como la seleccion del material, el propio
disenio geométrico del implante y las tensiones mecani-
cas a las que se vera sometido, variables bioldgicas
puesto que no es lo mismo un implante para un ser
humano que para una rata de laboratorio, o bien un
implante en posicion abdominal o dorsal, y finalmente,
factores humanos que hardn referencia a las curas des-
pués de la operacion, el aspecto estético o la propia téc-
nica de implantacidn.

En el caso de piel artificial los problemas son simi-
lares al caso anterior. Aqui lo que se necesita es un
material que pueda adherirse a la gran superficie que-
mada y evitar asi la pérdida de fluidos, electrolitos y
otras biomoléculas hasta que cicatrice la herida. Aun-
que seria necesario encontrar un implante de piel per-
manente, hasta la fecha no ha sido posible obtenerlo y
parece que todavia queda un camino bastante largo
hasta que se pueda obtener definitivamente. En la
actualidad se utilizan autoinjertos y homoinjertos con
solucion permanente. Hasta la fecha se han utilizado
membranas compuestas reticuladas de coldgeno-muco-
polisacdrido, coldgeno reconstituido y copolimeros de
cloruro de vinilo y acetato y metil-2- cianoacrilato, aun-
que estos tiltimos sin demasiado éxito.

Implantes maxilofaciales y de aumento

de otros tejidos blandos

Corresponde aqui hablar de implantes cosméticos y de
reconstruccion. Aunque los tejidos blandos pueden
dividirse en: 1) los que llenan un espacio, 2) los que
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constituyen un soporte mecanico, y 3) los que almace-
nan o transportan un liquido, la mayoria llevan a cabo
mads de una de estas funciones.

Existen dos tipos de implantes maxilofaciales,
extraorales y los intraorales. Para los primeros existe
una gran variedad de materiales poliméricos disponi-
bles. En general lo que se requiere es: 1) que el color y
la textura puedan hacerse concordantes con los del
paciente, 2) que sea mecanicamente y quimicamente
estable, 3) que pueda fabricarse ficilmente. En general
los materiales que se utilizan son copolimeros de poli-
cloruro de vinilo y acetato, PMMA, silicona y gomas
de poliuretano. Los requisitos de los implantes intrao-
rales son los mismos que para otros implantes, puesto
que en realidad van implantados. Para la correccién
de defectos maxilares, mandibulares o de los huesos
de la cara se utilizan materiales metdlicos como tanta-
lio o la aleacién Co-Cr. Para el aumento de tejidos
blandos como encia y mentdn se utiliza goma de sili-
cona o PMMA.

Existen asi mismo implantes para substituir total o
parcialmente la cadena dsea del oido. Los materiales
utilizados incluyen PMMA, PTFE, polietileno, goma de
silicona, acero inoxidable y tantalio, aunque reciente-
mente parece haberse demostrado que el composite a
base de PTFE y carbono, el polietileno poroso y el car-
bon pirolitico parecen ser los materiales mas adecuados
para implantes de otologia.

Los implantes oculares se usan tanto para restaurar
la funcionalidad de la cérnea como de la pupila cuando
estas se encuentran daifiadas o enfermas. En general
dichos implantes son acrilicos transparentes, especial-
mente PMMA. Recientemente, las lentes intraoculares
estdn experimentando un espectacular crecimiento.
Aunque en la actualidad sélo se colocan después de
operaciones de cataratas, se piensa en un futuro inme-
diato implantarlas en pacientes que requieran el uso de
lentes de vidrio de gran espesor.

Han sido también necesarios implantes para la cir-
culacion de fluidos en casos tales como hidrocefalia y la
incontinencia urinaria. La hidrocefalia, causada por
una elevada presion anormal en el fluido cerebroespinal
en el cerebro, puede tratarse drenando el fluido a través
de una canula especial. Por su parte el uso de implantes
para el sistema urinario no ha tenido éxito debido a la
dificultad existentes para unir de forma estanca la pro-
tesis al sistema vivo. Ademas, los depdsitos solidos de la
orina pueden llegar a bloquear el orificio, existiendo asi
mismo un peligro constante de infeccién . Se han ensa-
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yado muchos materiales tales como vidrio, goma, plata,
tantalio, Co-Cr, polietileno, PTFE, polivinilalcohol,
etc., sin éxito a largo plazo.

Dentro de los implantes que deben llenar un espa-
cio, quizas las protesis de senos sean los mas represen-
tativos. Al principio el aumento de tamaiio de los senos
se hacia con materiales tales como parafina, cera o flui-
dos de silicona por inyecciéon directa o dentro de un
globo de silicona. Problemas tales como inestabilidad
progresiva y pérdida final de forma y textura asf como
infeccion y dolor, Hevaron a finales de los afios 60 a
prohibir en Estados Unidos el uso de implantes inyecta-
bles. Aunque el aumento o substitucion de los senos por
razones cosméticas no es recomendable, parece ser psi-
coldgicamente beneficioso el que paciente que han
sufrido una radical mastectomia o bien que poseen
deformaciones no simétricas, puedan disponer de pro-
tesis de este tipo. En general se utiliza como prétesis
una bolsa de goma de silicona llena con silicona gel y
recubierta por una malla de poliester para permitir el
crecimiento de tejido vivo para su fijacién. La protesis
de vagina, de testiculos y de pene artificiales caen tam-
bién en esta misma categoria

Implantes en contacto con la sangre

Los implantes en contacto con la sangre pueden divi-
dirse en dos grandes categorias: implantes extracorpé-
reos de uso a corto plazo, tales como membranas para
Organos articiales (pulmén o rifdn artificial), tubos y
catéteres para el transporte de la sangre, ¢ implantes
para uso in situ a largo plazo, tales como implantes vas-
culares y 6rganos artificiales implantables. Aunque los
marcapasos no estan en contacto directo con la sangre,
deben incluirse aqui al tratarse de sistemas que ayudan
a circular la sangre a través del cuerpo.

El requisito mds importante de los implantes en con-
tacto con la sangre es su compatibilidad con ella. Aun-
que la coagulacion de la sangre es lo mas importante
para la compatibilidad en la sangre, los implantes no
deben dafiar proteinas, enzimas y elementos formados
de la sangre (células rojas, células blancas y plaquetas).
Los implantes se utilizan para substituir o remendar
grandes arterias o venas incluyendo el corazén y sus
vélvulas. La mayoria de materiales utilizados para estas
aplicaciones son polimeros debido a su flexibilidad y
facil fabricacién.

Los implantes de venas han encontrado algunas difi-
cultades debido al colapso de las paredes de la vena
adyacente o a la coagulacién a causa de las bajas pre-
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siones y al flujo casi estatico. Aun asi, la substitucién de
venas no ha sido un problema mayor puesto que en la
mayoria de los casos se pueden llevar a cabo autoinjer-
tos. De todas formas se ha utilizado nylon, PTFE. y
poliéster para estas aplicaciones.

Los primeros disefios de implantes vasculares con-
sistian en tubos s6lidos de vidrio, aluminio, oro, plata y
PMMA. Todos estos implantes desarrollaban codgulos.
A principios de los afios 50 se introdujeron los implan-
tes porosos que permitian el crecimiento de tejido en
sus intersticios. Estos tejidos son los que estdn en con-
tacto con la sangre y por lo tanto minimizan la coagu-
lacién. Irénicamente, para esta aplicacion se encontrd
que los materiales trombogénicos eran los mds satisfac-
torios. Otra ventaja, estd en el anclaje que produce el
crecimiento del nuevo tejido. La desventaja puede estar
en las pérdidas iniciales a través de los poros, aunque
ello se puede evitar precoagulando la superficie exterior
del implante antes de colocarlo. Para fabricar este tipo
de implantes se ha utilizado nylon, PTFE, poliéster,
polipropileno y poliacrilonitrilo. Sin embargo los mate-
riales mas favorables parecen ser el PTFE, el poliéster y
el polipropileno, debido al minimo deterioro de sus
propiedades fisicas in vivo. De entre ellos es el poliéster
(polietilenoteraftalato) es el mas utilizado. Reciente-
mente, se ha desarrollado un injerto arterial recubierto
de carbono pirolitico que debido a sus propiedades no
trombogénicas puede mejorar la no obstruccion del
injerto y disminuir la necesidad de usar anticoagulantes
después de la operacién. En cuanto a la porosidad del
tejido, en general se toma de tal manera que en un
minuto pasen a través de un cm: de tejido entre 5000 y
10000 ml de agua, a 120 mm Hg.

Existen cuatro vdlvulas en los ventriculos del cora-
z6n. Generalmente son las vélvulas del ventriculo
izquierdo (mitral y adrtica) las que se deterioran antes
que las del ventriculo derecho, debido a la superior
presién ventricular izquierda. La vdlvula adrtica acos-
tumbra a ser la mds importante y frecuentemente la
mds critica, puesto que es la ultima puerta, a través de
la cual debe pasar la sangre antes de pasar a circular
por el cuerpo. Histéricamente han existido muchos
tipos diferentes de implantes de valvulas desde el prin-
cipio de los afios 60 en que se empezaron a utilizar. Al
principio se pretendié imitar las vdlvulas naturales, uti-
lizando hojuelas, pasindose posteriormente a disefios
consistentes en una bola o un disco en el interior de
una jaula. Los requisitos son los mismos que para los
implantes vasculares, sélo que ademds deben mantener
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el flujo y la presion de la sangre con un ruido minimo.
Cabe sefialar que también se han utilizado valvulas y
coligeno procedentes de animales para implantes en
humanos. En general todas las valvulas artificiales lle-
van un anillo de tejido de material polimérico que se
puede coser al tejido vivo, lo que ayuda a la fijacion
inicial del implante hasta que se produce el verdadero
crecimiento de tejido vivo como se ha explicado ante-
riormente.

La jaula acostumbra a ser metilica y va recubierta de
carbono pirolitico, lo mismo que la bola o el disco para
producir asi una superficie no trombogénica. Por su
parte, la bola o el disco pueden ser poliméricos (polipro-
pileno, polioximetileno, policlorotrifluoretileno), meta-
licos {titanio, Co-Cr), o carbono pirolitico depositado
sobre un substrato de grafito, aunque en la actualidad se
esta estudiando también el uso de materiales-cerdmicos,
como el 6xido de aluminio o el 6xido de circonio.

Los sistemas de asistencia cardiaca pretenden soste-
ner la circulacién de la sangre cuando el corazén no
puede funcionar normalmente, o durante cirugia car-
diaca. Mientras la sangre es impulsada por una bomba,
esta puede ser oxigenada por el propio pulmén del
paciente o por un oxigenador artificial. En todos los
distintos tipos de oxigenadores (de membrana), de bur-
buja y de pelicula), el gas oxigeno entra en contacto con
la sangre y simultineamente se elimina el gas de des-
echo CO:. Las membranas que se utilizan acostumbran
a ser de goma de silicona o de PTFE. En cuanto a la
transferencia de O: y de COQ., parece algo mejor
la goma de silicona que el PTFE.

Aunque la mayoria de los implantes estan disefiados
para llevar cabo funciones mecdnicas, de entre los que
efectian funciones eléctricas es quizas el marcapasos el
implante por excelencia, mientras que en cuanto a fun-
ciones quimicas se puede hablar de implantes tales
como el rifién y el pulmdn artificiales. Por su parte el
corazoén artificial o los sistemas de ayuda a la funcién
cardiaca utilizan cdmaras, vilvulas y sistemas de bom-
beo de la sangre. La colocacién de un corazén artificial
auténomo es en la actualidad todavia imposible debido
a la necesidad de alimentar con energia eléctrica dicho
corazén.

El marcapasos cardiaco se utiliza para regular el
ritmo de contracciéon de los musculos del corazén.
Bésicamente un marcapasos debe suministrar una can-
tidad exacta de estimulo eléctrico al corazén, para las
distintas velocidades de éste. En realidad el marcapasos
consiste en unos electrodos conductores conectados a
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un estimulador. Los electrodos estin bien aislados,
generalmente con goma de silicona, excepto sus puntas
que se suturan o fijan directamente a la red cardiaca. La
punta acostumbra a ser de un metal noble de elevada
resistencia a la corrosién y de razonable resistencia
mecinica, como por ejemplo la aleacién Pt - 10 % Ir.
Los problemas mas significativos acostumbran a ser la
rotura por fatiga de los electrodos y la formacion de
tejido de cicatrizacion colaginoso en la punta del elec-
trodo que hace aumentar la resistencia eléctrica del con-
tacto. La baterfa y los componentes electrdnicos se ais-
lan al recubrirlos con una resina polimérica. Los
marcapasos se acostumbran a substituir entre los 2 y los
5 afios debido al agotamiento de la bateria eléctrica.
Baterias de mayor duracién tampoco serian de mayor
utilidad sino se resuelven los problemas de fatiga de los
hilos y electrodos y de disminucion de conductividad en
los contactos. En este sentido se estin desarrollando
electrodos porosos que permitan el anclaje mediante el
crecimiento de tejido muscular cardiaco, con lo cual se
resolverian estos problemas.

La principal funcién de los rifiones es la de eliminar
los productos metabélicos de desecho. Los productos
filterados de desecho son principalmente: urea, sodio,
cloruro, bicarbonato, potasio, glucosa, creatinina y
icido urico. En el rifién artificial el componente clave
serd pues la membrana que pueda llevar a cabo este
tipo de filtraje que se conoce como dialisis. Aparte de la
membrana, el aparato de dialisis consiste también en un
bafio, una bomba que permite circular la sangre desde
la arteria hasta la vena, una vez limpia. El material uti-
lizado en la mayoria de membranas es la celofana, que
es un derivado de la celulosa. Idealmente, la membrana
deberia eliminar todos los desechos metabélicos como
hace el rifién sano, debe ser compatible con la sangre y
debe tener suficiente resistencia mecinica en estado
himedo para permitir el ultrafiltrado sin cambios
dimensionales importantes. )

Se han llevado a cabo intentos de mejorar las mem-
branas de celofana mediante reticulaciones, copolimeri-
zaci6n y refuerzo mediante fibras de otros polimeros
como el nylon. Asimismo, la superficie se ha recubierto
de heparina para impedir la coagulacién. Se han usado
asi mismo otros tipos de membanas tales como un poli-
mero de polietilenoglicol y polietilenoteraftalato que
puede filtrar selectivamente debido a los segmentos
alternados hidrofilicos e hidrofébicos.

Ademds de intentar mejorar la membrana para una
mejor didlisis, se esta investigando con gran empuje en
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orden a obtener una maquina mucho mas compacta
(rifdn portatil) y menos costosa (poder realizar la diali-
sis en casa o disponer de filtros reutilizables). Otro pro-
blema es el uso de una canula que debe conectarse a los
vasos sanguineos. En enfermos crénicos, esto represen-
ta un trauma repetido a sus vasos, siendo necesario
implantar a largo plazo un implante percutdneo,

Substitucion de tejidos duros

Dentro de lo que es la sustitucion de tejidos duros, solo
puede hablarse de implantes para huesos esqueléticos y
de implantes dentales. Cabe sefialar antes de ir mds
lejos, que los tejidos duros y en concreto el hueso, tie-
nen una gran capacidad para remodelarse, lo cual per-
mite por ejemplo la osteosintesis de un hueso fractura-
do, sin embargo, esta remodelacion puede ir més lejos,
haciendo que se produzca crecimiento o desaparicion
de hueso en funcién de las necesidades mecédnicas del
mismo. El como esta actividad osteogenética o esteo-
cldsica viene regulada es algo que no estd bien conoci-
do, y de aqui que no se pueda hablar de que algo tan
comun como una fractura ésea sea un problema com-
pletamente resuelto.

Los principios de disefio y los criterios de produc-
cién de los implantes ortopédicos son los mismos que
se utilizan en otras aplicaciones en ingenieria donde se
requiere que la pieza realice una funcién mecanica. La
capacidad de remodelacién de los tejidos vivos hace que
no sean relevantes fendmenos fatales en materiales sin-
téticos, tales como la corrosién o la fatiga. Es por ello
que los implantes que substituyen a los tejidos vivos, en
concreto al hueso, no pueden ser similares a éste ni en
forma ni en resistencia, puesto que no contaran con la
ayuda de la autoreparacién.

Sistema para la fijacién interna de fracturas

En realidad los sistemas para la fijacion de fracturas,
fueron los primeros implantes que se desarrollaron. Los
mas simples y mas versdtiles son probablemente los dis-
tintos alambres metdlicos (como las agujas de Kirs-
chner) que se utilizan para mantener fijos diferentes
fragmentos Gseos.

Los problemas de corrosién y fatiga se agravan en
los puntos de sujecién a causa de la concentracién de
tensiones que alli se produce. En general, las puntas de
las agujas y de los clavos estdn cortadas de forma espe-
cial para que puedan penetrar el hueso con relativa
facilidad.
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Los tornillos son otro de los implantes mas amplia-
mente utilizados para la fijacion de huesos, ya sea
consigo mismos, ya sea con placas de osteosintesis
(Figura 1). Existen bdsicamente dos tipos de tornillos
(Figura 2): los autoterrajantes y los no autoterrajantes,
es decir, estos ultimos no requieren de un agujero pre-
viamente practicado en el hueso mediante una broca.
La resistencia al arrancamiento en ambos tipos de
tornillos es aproximadamente la misma. La geometria
del filete influye en la resistencia al arrancamiento, aun-
que en realidad lo que gobierna dicha resistencia es la
seccion del tornillo.

Los tejidos proximos al tornillo sufren inmediata-
mente una necrosis y son inicialmente reabsorbidos,
pero si el tornillo estd firmemente fijado. Los tejidos
muertos son substituidos posteriormente por tejido
vivo. Si en cambio existe algin tipo de macro o micro-
movimiento entre el tornillo y el hueso, se forma tejido
fibroso colaginoso que lo encapsula, aumentando pro-
gresivamente el proceso de aflojamiento.

Existen en el mercado muchos tipos y tamafios dis-
tintos de placas de osteosintesis. Dado que las fuerzas
que generan los musculos de las extremidades son muy
elevadas, las placas deben a su vez ser resistentes, sobre
todo las femorales y las tibiales. Las placas se fijan
mediante tornillos los cuales no deben estar flojos, pero
si estan sobreapretados pueden producir necrosis Gsea,
deformarse y fallar, y sufrir un proceso de corrosién
bajos tensiones. La discusion relativa a la conveniencia
o no de tener el hueso sometido a compresién para
obtener un mejor proceso de osteosintesis ha llevado a
poder disponer en el mercado de placas llamadas de
autocompresion. La presencia de la placa produce un
efecto de apantallamiento de cargas al hueso, en todos
los casos. Parece demostrado que una vez se elimina la
placa metilica, el hueso es mecanicamente mas débil en
aquel punto. Mas aun, en aquellos puntos en que exis-
te un elemento resistente que ejerce la funcién mecéni-
ca en lugar del hueso, se produce reabsorcion ésea. Asi
pues, la existencia de una placa durante mucho tiempo
puede producir el efecto contrario del que se perseguia.
Finalmente debe tenerse en cuenta que al retirarse la
placa, quedan los agujeros donde iban fijados los torni-
llos. Dichos agujeros actiian como concentradores de
tensiones y pueden originar una nueva fractura, por lo
cual deben tomarse ciertas precauciones incluso des-
pués de consolidada la fractura y retirada de la placa.

Otro sistema para fijar fracturas de huesos largos
consiste en insertar ajustadamente en su cavidad intra-
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medular lo que se conoce como un sustema intramedu-
lar o clavo. Este tipo de implante debe ejercer algin
tipo de fuerza eldstica en el interior de la cavidad en
orden a evitar rotaciones y fijar firmemente la fractura.
En comparacién con la fijacion mediante placa, el siste-
ma intramedular esta en mejores condiciones de resistir
las tensiones a flexién, al encontrarse colocado en el
centro del hueso. Su punto débil es que su resistencia
torsion es muy baja. Existen diferentes tipos de clavos
intramedulares, fundamentalmente en funcién de su
perfil. Quizas los mas conocidos son los de Kuntscher,
con seccion en forma de trébol, y el de Schneider, con
seccion en estrella de cuatro puntas.

Sistemas de fijacion de gran importancia fuera de
los huesos largos son los sistemas de fijacion espinales.
Estos se pueden utilizar tanto en casos en lo que se pre-
tende es corregir alguna deformidad por excesiva cur-
vatura de la columna vertebral, como en casos en los
que existe la necesidad de llevar a cabo una artrodesis
que implica la rigidacién de un conjunto de segmentos
vertebrales. Estos sistemas pueden llegar a ser muy
complejos y combinan placas, clavos, tornillos y todo
un conjunto de pequefias piezas que se fijan bien en el
cuerpo vertebral, bien en los pediculos de las vértebras.

El material por excelencia con que se realizan todos
estos sistemas de osteosintesis es el acero inoxidable
austenitico. Esto no significa que no se hayan fabricado
placas de Co-Cr o clavos-placa de aleacién de Ti, o
bien que no se hayan ensayado placas de PMMA enfi-
brado con fibras de carbono o bien de un composite
consistente en polietileno e hidroxiapatita.

Como se ha mencionado anteriormente, el proceso
osteogénico no es del todo conocido y parece que en él
no intervienen solo factores mecanicos, sino también
factores eléctricos y magnéticos. De hecho, las propie-
dades piezoeléctricas del hueso son bien conocidas. Se
ha puesto de manifiesto que la actividad osteogénica se
puede mejorar mediante la aplicacién de estimulos elec-
tromagnéticos. Como es natural, el mecanismo de esti-
mulacién tampoco es conocido, aunque puede estar
relacionado con la naturaleza altamente negativa de la
regi6n fracturada debido al aumento de las actividades
16nicas y metabdlicas en dicha region.

Substitucion articular.

Las articulaciones plantean nuevos problemas en rela-
cién a la reparaciéon del hueso, puesto que cuando
menos, debe incluirse en su estudio los fenémenos de
corrosion y de desgaste, asi como la dindmica de trans-
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ferencia de cargas a través de la articulacién. Asimismo,
deben tenerse en cuenta los peligros de infecciéon, y
sobre todo, el hecho que recambiar una protesis por
segunda vez es mucho mds complicada que colocarla
por primera vez, debido a la destruccion de tejido natu-
ral producido. Primero la protesis de cadera (Figura 3)
y mas tarde la de rodilla (Figura 4), se han ido implan-
tando con éxito en pacientes que de otra manera hubie-
sen perdido totalmente la capacidad de andar.

Las articulaciones de cadera y de hombro consisten
en una rétula y un casquillo, mientras que las demas,
como las de la rodilla y las del codo, son de tipo bisa-
gra. Todas ellas presentan dos superficies articulares
cartilaginosas lisas y lubrificadas por el fluido sinovial.
La naturaleza ha proporcionado a las articulaciones
con grandes ireas en orden a minimizar el efecto de
concentracién de tensiones. Ademas los choques ins-
tantaneos son absorbidos por el cartilago y por el hueso
esponjoso subcondral que se encuentra por debajo, y
que debido a sus propiedades viscoeldsticas transmite
gradualmente la carga al hueso cortical. La articulacién
como tal la llevan a cabo los ligamentos, los tendones y
los musculos. El anilisis de las fuerzas que actidan sobre
los diferentes tendones y ligamentos es muy complica-
do. Mds aun, la cinemdtica de las articulaciones es muy
dificil de estudiar, y no es sencillo llegar a obtener con
precision como varia la posicion del centro instantineo
de rotacidén, ni tan siquiera en una articulacion tan
conocida como la rodilla. Las fuerzas aplicadas duran-
te una determinada actividad han sido conveniente-
mente medidas, como muestra la Tabla 1. Como puede
verse, las fuerzas maximas en un ciclo sobre las articu-
laciones en actividades tan simples como es andar o
subir escaleras pueden ser muy elevadas.

Actividad Cadera Rodilla
Caminar en terreno plano

Poco a poco 49 2.7

Normal 49 2.8

Deprisa 7.6 4.3
Subir escaleras 7.2 74
Bajar escaleras 7.1 49
Subir una rampa 5.9 37
Bajar una rampa 5.1 44

Tabla 1. Valores maximos de las fuerzas que se ejercen sobre la cadera
y sobre la rodilla durante distintas actividades. Fuerza méaxima sobre la
articulacién. (en maltiplos del peso corporal).
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Histéricamente, las protesis de cadera han sufrido enor-
mes variaciones. En un principio se pretendid corregir
s6lo el tejido sano. Sin embargo, se demostrd que esto
no era una solucién sino una fuente de nuevos y cons-
tantes problemas. Asi, después de llevar a cabo pruebas
tales como recubrir con metal la cabeza femoral y/o el
acetabulo, o utilizar un clavo roscado acabado en una
bola para sustituir la cabeza femoral, en la actualidad
existen dos grandes clases de prétesis de cadera: las par-
ciales y las totales. En ambos casos se secciona el cuello
del fémur y se inserta el vistago de la protesis en el inte-
rior de la cavidad medular. Sin embargo, mientras la
protesis conserva el cartilago acetabular, en la prétesis
total el cartilago acetabular es eliminado, colocidndose
en su lugar un cotilo en el que encajara la bola de la
protesis. Las protesis parciales se acostumbran a colo-
car sélo en pacientes de edad muy avanzada, puesto
que el deterioro del cartilago acetabular se produce a
gran velocidad en pacientes que desarrollan una gran
actividad. Cabe sefialar que existen en el mercado una
variedad ingente de modelos y de disefios de protesis de
cadera. Esto pone de manifiesto el limitado conoci-
miento que se tiene sobre la funcidn de las articulacio-
nes y por otra parte, la capacidad de adaptacion que
tiene el organismo al poder soportar y sobrevivir a las
posibles atrocidades que pueden producir algunos de
estos implantes.

El problema mas importante de las prétesis de
cadera, asi como de las demds protesis articulares es el
de su fijacion. Si se estudia la distribucion de tensiones
en un fémur sano y en uno que porte una protesis de
cadera, se observara que la situacién cambia dramdti-
camente a causa del cambio de geometria del elemento
resistente. Asi, mientras la tension en la regién distal en
el extremo del vastago aumenta considerablemente en
relacion al fémur sano, en la regién calcar (region de
contacto de la prétesis con el hueso por debajo de la
posicién de la bola) la tensién decrece considerable-
mente, produciéndose una reabsorcién dsea, y por
tanto un debilitamiento importante. Esto ha llevado a
redisefiar la geometria de las prétesis, aunque con la
aparicion de nuevos problemas. Por otra parte, la fija-
cién de las protesis al hueso se ha venido llevando a
cabo hasta tiempos recientes mediante el uso de cemen-
to 6seo acrilico (PMMA). El cemento se inserta en la
cavidad dsea cuando se encuentra todavia en estado
pastoso, y a continuacién se coloca en su interior la
protesis que se desea fijar. El cemento no sélo actia
como fijacidn inicial del implante al hueso sino que sus
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propiedades viscoeldsticas le permiten distribuir mejor
las cargas desde la bola hasta las paredes del fémur,
impidiendo que dicha transferencia de carga se haga
puntualmente. El uso de cemento no impide que la
region calcar sienta menores solicitaciones que en el
caso del fémur sano, con lo cual se produce reabsor-
¢ién de hueso y finalmente aflojamiento del implante o
fractura del vdstago, lo cual a su vez lleva a la necesi-
dad de recambiar la prétesis. Cabe senialar que para
cada disefio de implante es tan importante definir la
técnica quirdrgica para su colocaciéon como para su
extraccion, tanto en caso de infecciéon como de afloja-
miento o rotura. En la actualidad se tiende al disenio de
protesis modulares que permiten la sustitucion de ele-
mentos parciales: la bola, el vastago, el cotilo, etc., Asi-
mismo, parece que en la actualidad se esta imponiendo
el uso de proétesis no cementadas, sobre todo en pacien-
tes jOvenes. Mds adn, las prétesis con recubrimiento
poroso y las recubiertas con hidroxiapatita parecen
tener una cierta aceptacion entre una entre los ciruja-
nos debido a que inducen al crecimiento Gseo de su
superficie. Otro punto importante a sefialar es la fric-
cién entre la bola y el cotilo. Se ha demostrado que la
friccién y con ello el desgaste es menor utilizando bola
ceramica y cotilo de polietileno que si se usa el mismo
cotilo y bola metilica, y que a su vez esta dltima
combinacién es mejor que si ambas superficies son
metilicas.

El desarrollo y aceptacion de las prétesis de rodilla
ha sido mds lento que las de cadera debido a ser mas
complicada la Biomecdnica de su movimiento, aunque
en realidad la incidencia de degeneraciones en la articu-
lacién de la rodilla es superior a la de cualquier otra
articulacion. Los implantes de rodilla utilizados pueden
clasificarse como de tipo bisagra y sin bisagra. Aunque
anteriormente se ha dicho de forma general que la arti-
culacién de la rodilla es de tipo bisagra, en realidad no
es asi, puesto que no existe un centro de rotacién fijo
para los movimientos de flexién y de extension de la
articulacién sino que existe en cada posicion un centro
instantdneo de rotacidon. Probablemente las que dan
mejor réplica al movimiento anatémico son las bicom-
partimentales (sin bisagra). En ellas la parte superior
que se fija al fémur es totalmente metélica, mientras que
la parte inferior que se fija a la tibia, contiene el plato
tibial de polietileno de ultra-alto peso molecular. Los
vastagos porosos de dichos implantes se disefian en la
actualidad para inducir el crecimiento dseo y obtener
una mejor fijacion.
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Otras protesis articulares en el mercado pero cuya
importancia es mucho menor, son las del tobillo, de
hombro, de codo, de mufieca y de dedo. Dado que en
todas ellas la filosofia es muy parecida a la expuesta, no
se pasara revista a las mismas.

Implantes dentales

Aunque todo el mundo esté familiarizado con alguna
forma de implante dental, en especial los implantes de
amalgama para tapar las caries, aqui se pasara revista a
la substitucién total de un diente o alvéolo. La substitu-
cion total de dientes ha sido un reto debido a la natura-
leza percutdnea en un ambiente hostil que estd constan-
temente cambiando su composicién quimica, su pH y
su temperatura. Los dientes sufren ademds las mayores
tensiones compresivas de todo el organismo (hasta 850
N) y todavia no ha sido posible encontrar un material o
una técnica satisfactoria que permita sostener al masti-
car, no s6lo tensién compresiva, sino ademas, un par
mas de torsién y tension de cizalladura. Los implantes
dentales pueden clasificarse en dos grandes categorias:
los superiostales/grapas/transostales y los implantes
enddseos. Los primeros sirven para dar soporte a la
dentadura mientras que los segundos restauran la fun-
cién de los dientes.

El implate enddseo se inserta en el lugar del diente
que falta o que se extrajo, en orden a restaurar la fun-
ci6n original. Existen muchos tipos distintos de implan-
tes enddseos. La principal idea detrds de todos ellos
consiste en alcanzar la fijacion al hueso a largo plazo de
un poste metalico. Dicho poste serd posteriormente
cubierto por una corona adecuada después de que el
implante se haya fijado firmemente al cabo de entre 1y
4 meses. Estos postes pueden ser tanto de acero inoxi-
dable como de Co-Cr, Ti-6Al-4V, aunque en la gran
mayoria son de titanio comercialmente puro debido a
su capacidad de osteointegracion. En la actualidad se
han conseguido buenos recubrimientos de hidroxioapa-
tita que permite una excelente fijacion al hueso vivo en
relativamente poco tiempo.

Los implantes superiostales y grapa/transostales se
han utilizado con éxito para proporcionar un sistema
para la fijacién de una dentadura postiza en pacientes
desdentegados. Los materiales aqui son muy similares
al caso anterior.
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Figura 1. Placas de fractura

Figura 2. Clavos de osteosintesis.

Figura 3. Prétesis de rodilla.
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Figura 4.Prétesis de cadera
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