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ITACA

Si vas a emprender ¢l viaje hacia itaca,
pide que tu camino sca largo,

rico en experiencias, en conocimiento.
A Lestrigones y a Ciclopes,

al airado Poseidon nunca temas,

no los hallards en tu ruta

si alto es tu pensamiento y limpia

la emocion de tu espiritu y tu cuerpo.
A Lestrigones y a Ciclopes,

ni al fiero Poseidon hallaras nunca,

si de tu alma no provienen,

si no es tu alma quien los pone ante ti.

Pide que tu camino sea largo.

Que numerosas scan las mafianas de verano
en que con placer, felizmente

arribes a bahias nunca vistas;

detente en los emporios de Fenicia

y adquiere hermosas mercancias,
madreperla y coral, y ambar y ébano,
perfumes deliciosos y diversos,

cuanto puedas invierte en voluptuosos y
delicados perfumes;

visita muchas ciudades de Egipto

y con avidez aprende de sus sabios.

Ten siempre a itaca en la memoria.

Llegar alli es tu meta.

Mas no apresures cl viaje.

Mcjor que se extienda largos afios;

y en tu vejez arribes a la isla

con cuanto hayas ganado en ¢l camino,

sin esperar que itaca te enriquezca.

itaca te regalé un hermoso viaje.

Sin ella el camino no hubieras emprendido.
Mas ninguna otra cosa pucde darte.

Aunque pobre la encuentres, itaca no te ha
engaiiado.

Rico en saber y en vida, como has vuelto,
comprenderis lo qué las itacas significan.

Konstantinos Petrou Kavafis
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INTRODUCCION

En la bisqueda de mejorar la calidad de vida de las personas, desde finales de los afios 30°s
y principios de los afios 40°s se ha investigado el desarrollo de nuevos materiales para
reemplazar tejidos y érganos de los seres vivos que ante la adversidad tienen la necesidad
de ser sustituidos. Es por ello, que la investigacién de nuevos biomateriales es un
compromiso para varios cientificos de las Ciencias en Materiales.

Para las personas que han sufrido algiin percance se convierte en una exigencia primaria,
volver a recuperar la funcionalidad o la estética del 6rgano o tejido dafiados en el menor
tiempo posible. Por consiguiente, el desarrollo de biomateriales puede ser visto como una
necesidad basica, en un sector de la poblacion.

Es completamente cierto que la mayoria de la poblaciéon de nuestro pais, por sus
condiciones socioecondmicas no pueden acceder a productos médicos encarecidos. Por lo
tanto no soélo debe pensarse en el desarrollo de biomateriales, sino también debe
considerarse que los costos de los mismos sean accesibles.

La mayoria de los implantes metalicos intramedulares comerciales para hueso, estan
basados en aleaciones de titanio, cobalto y acero, estas tienen un costo significativo, atin
cuando el Estado (SSA, IMSS, ISSSTE) absorba parte de los gastos de las mencionadas
aleaciones. Por estas razones, nace el interés por desarrollar biomateriales que retinan
caracteristicas de biocompatibilidad y tengan bajo costo en su elaboracion.

La aleacién zinalco tiene propiedades fisicas y mecinicas que cubren las necesidades de
un biomaterial ortopédico para sustitucién de hueso, por lo cual se ha propuesto como
biomaterial. En las pruebas preliminares de biocompatibilidad in vitro se encontré que el
zinalco no producia dafio citotéxico significativo. Por lo cgue sc estimoé que se tenian los
antecedentes y las condiciones para realizar pruebas in vivo®7%),

Para los experimentos in vivo se trabajé con Canis familiaris, las cirugias para la
implantacién intramedular del zinalco en los fémures de los canidos se llevaron a cabo en el
Departamento de Cirugia de la Facultad de Medicina de la UNAM por el Dr. Salvador
Martin Mandujano.

Parte de los resultados de esta investigacién son los que conforman la presente tesis.



CAPITULO I S e .
. CONOCIMIENTOS PRELIMINARES

CLASIFICACION DE LOS MATERIALES

Decsde el comienzo de Ia civilizacion, los materiales han sido utilizados por el hombre para
mejorar su nivel de vida. Podemos encontrar materiales cn cualquier lugar de nuestro
entorno. Algunos de los materiales que mas cominmente nos cncontramos son: madera,
hormigén, ladrillo, acero, plastico, vidrio, tela, y papel, pcro hay muchas maés clases de
matcriales; sélo hace falta mirar a nuestro alrededor para darse cuenta de ello. La mayoria
de los materiales se incluyen dentro de cuatro grandes grupos: materiales metélicos,
poliméricos, ceramicos y compuestos (!

MATERIALES METALICOS

Los matcriales metalicos estan formados por uno o mas clementos metalicos y pueden
contener también algunos clementos no metalicos. Ejemplos de elementos metélicos son:
hierro, cobre, aluminio, niquel y titanio. Elementos no metdlicos que pueden estar
contenidos cn los materiales mictialicos son: carbono, nitrogeno y oxigeno. Los metales
tienen una cstructura cristalina en la quc los atomos estan dispuestos de una manera
ordenada, son en general buenos conductores térmicos y eléctricos. Muchos metales tienen
relativamente alta resistencia mecinica y son dictiles a temperatura ambiente, y algunos
tiecnen clevada resistencia a la fusion a altas temperaturas.

Figura 1. Ejemplos del uso de los metales como
biomateriales.

Los metales también puceden formar aleaciones, pues una aleacién metalica es una ™~
combinacion de dos 0 mias metales o un metal y un no metal. Los metales y aleaciones se’
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dividen normalmente en dos grupos: metales y alcaciones ferrosas, que contienen un gran
porcentaje de hierro tales como aceros y hicrros fundidos, y aleaciones y metales no
ferrosos, que no contienen hicrro o contienen cantidades relativamente pequeilas de hierro.
Ejemplos de metales no ferrosos son Al, Cu, Zn, Ti y Nit",

El uso de metales puros en el cuerpo humano s limitado debido a una dureza limitada y
su tendencia a una rapida corrosién. Para cvitar cstas dificultades, los metales mas
comuinmente usados son las aleaciones (Fig. 1). Muchas aleaciones son utilizadas en
Medicina y en Odontologia, como 1) la aleacién plata-estaiio-mercurio-cobre que es
utilizada para amalgamas dentales; 2) aleaciones cromo-cobalto en aplicaciones dentales,
valvulas cardiacas, para fracturas de articulaciones y de huesos largos; 3) aleaciones de
titanio como clavos intramedulares, para fracturas de cadera y 4) acero inoxidable en
fracturas, anillos cardiovasculares e hilos de acero (Tabla 1)@,

METALES CON APLICACIONES MEDICAS

Aplicacion Metal
Implante de cadera Alcaciones de Ti
Aleaciones Ag-Sn-Cu,
Amalgamas dentales Laminas de Au-Platino
Placas para fracturas Acero inoxidable
Hilos para suturas Aleaciones Cr-Co
Vailvulas cardiacas Aleaciones Cr-Co
Implantes para articulaciones Aleaciones Cr-Co-Ti
Clavos ortopédicos ! Aleaciones Ti
Tornillos ortopédicos Alecciones Cr-Co-Ti
Anillos vasculares Acero inoxidable, nitinol

Tabla I. Aleaciones y usos comunes en el campo de los biomaterales.
MATERIALES POLIMERICOS

La palabra polimero literalmente significa “muchas piezas™. Por definicién se puede decir
que son, materiales que constan de cadenas moleculares largas de elementos de bajo peso
atdmico como carbono, hidrégeno, oxigeno y nitréogeno. Un polimero es una especie
quimica que se distingue por su alto peso molecular que consiste en una cadena de
"unidades de base" idénticas y repetidas. También se les conoce con el nombre de
macromoléculas'®®. De entre los polimeros destacan por su utilizacién, los polimeros
plasticos y elastémeros. Los polimeros plasticos, un grupo grande y variado grupo de
materiales sintéticos que se procesan mediante el moldeado de la forma. Al igual que
tenemos muchos tipos de metales, como el aluminio y el cobre, tenemos muchos tipos de
plasticos, como el polietileno y el nylon. Los polimeros plasticos pueden dividirse en dos
clases, termoplasticos y termoestables. Los clastomeros pueden deformarse grandemente de
forma elastica cuando se les aplica una fuerza y pueden volver a su forma original (o casi)
cuando se climina la fuerza *"’.




Los polimeros termopldsticos necesitan calor para deformarse y al enfriarse manticnen la
forma a la que fueron moldeados. Estos materiales pueden calentarse y volverse a moldear
un buen nimeros de veces sin cambio, significativo de sus propicdades. La mayoria de los
termoplasticos consisten de cadenas principales muy largas de dtomos de carbono
enlazados entre si. Pucde suceder que atomos o grupos dc datomos, sc cnlacen de forma
covalente a la cadena principal de atomos. En los polimeros termoplasticos constan de
largas cadenas moleculares se enlazan entre si mediante enlaces sccundarios.

Los plasticos termocstables tienen una forma permanente y se curan mediante una
reaccion quimica, no sc pucden refundir y remodelarse en otra forma, sino que se degradan
o descomponen cuando son calentados a temperaturas demasjado altas. Por ello, los
plasticos termoestables no pueden ser reciclados. La mayoria de los plasticos termoestables
consisten cn una red covalente de atomos de carbono enlazados entre si para fonmar un
solido rigido. Algunas veces el nitrégeno, oxigeno, y azufre se enlazan de forma covalente
en la red de la estructura reticular del plastico termoestable (0,

Los polimeros se usan utilizan cxtensamente en medicina debido a sus propiedades
fisicas, similares a las que presentan los tejidos suaves de los organismos. Se usan en un sin
nimero de dispositivos médicos, incluyendo vendajes de heridas, catéteres, para remplazar
tendones y ligamentos, implantes vasculares, lentes intraoculares, etc (Fig. 2) 9.

BIOMATERIALES BASADOS EN POLIMEROS

Figura 2. Algunos polimeros utilizados en la medicina.

MATERIALES CERAMICOS

Los materiales cerimicos, son materiales inorganicos no metalicos, constituidos por

clementos metilicos y no metalicos, enlazados principalmente por enlaces idnicos y/o " :

covalentes. Las composiciones quimicas de los matcriales cerdmicos varian considerable-
mente, desde compucstos sencillos a mezclas de muchas fases complejas enlazadas. -




Las proplcdades de los matena]cs ceramicos varian mucho debido a las dlfcrencms en los

o enlaces, “En’ general,” los ‘matériales ceramicos son tipicamente duros’'y fraglles con baja

tenacidad 'y ductilidad, usualmentec se comportan como buenos  aislantes “eléctricos y
term:cos debido a la estabilidad de sus fuertes enlaces 2,

: En genernl, las bioceramicas pueden clasificarse como sigue 7;

BIOCERAMICAS TOXICAS

BIOCOMPATIBLES Xmmm
BIOACIIVAS SOLUBLES

ESTABLES

Figura 3. Clasificacion de las bioceramicas.
MATERIALES COMPUESTOS

El diccionario describe el término “compuesto™ como algo formado por varias partes o
constituyentes. A nivel atdmico, los materiales metilicos y materiales poliméricos podrian
ser llamados materiales compuestos dado que constan de distintas agrupaciones atémicas.
A nivel microestructural (alrededor de los 10% a 102 cm) una aleacién metilica como acero
que contenga ferrita y perlita podria ser llamada material compuesto, puesto que la ferrita y
la perlita son constituyentes visiblemente dlstmtos si los observamos en un microscopio
6ptico. A nivel macroestructural (alrededor de 102 cm) un plastico reforzado de fibra de
vidrio, en el que las fibras de vidrio sean distintas a simple vista, podria ser considerado
como material compuesto. Por lo antes expuesto, se comprende la dificultad de definir el
término material compuesto o composite (composite; anglicismo integrado al léxico comtin
de las ciencias en materiales), pues la dificuitad radica en las limitaciones de tamaiio que
imponemos a los constituyentes del material. Una definicién valida de material compuesto
es:

Un material compuesto es un sistema de materiales constituido por una mezcla o
combinacion de dos o mds micro o macro-constituyentes que dificren en forma y
composicion quimica y que son esencialmente insolubles entre si.

La importancia de un material compuesto en la ciencia de materiales reside en que dos o
mds materiales distintos se combinen para formar un material compuesto cuyas propiedades
sean superiores, a las de sus componentes (-2,

Los materiales compuestos no han sido utilizados de forma extensa en la medicina,
debido a la limitada investigaciéon para evaluar estos materiales. La mayoria de los
compuestos estudiados son acido polilictico y fibras de carbén reforzadas con polietileno.
Estos materiales sc utilizan para remplazar tendones y ligamentos y para articulaciones e
implantes faciales. Un problema asociado con el uso de estos materiales es la ruptura del




implante, originando migracion de las fibras de carbén dentro de los nodos linfaticos. Por lo
que sc han complicado las aplicaciones de¢ estos materiales. Los materiales compuestos
biolégicos son mucho mas frecuentes. El tejido conectivo es un ¢jemplo de un material
compuesto debido a que contiene fibras de coldgena embebidas en una matriz de

proteoglicanos y agua®®.

Materiales compuestos

7N Maurix hd Matix

Figura 4. Ejemplos de materiales compuestos naturales y
artificiales.

BIOMATERIALES
DEFINICION DE BIOMATERIALES

Histéricamente, el registro mas antiguo del uso de un material para prétesis data del aiio
484 A.C. por Herodoto, quien narra como le fuc amputada una pierna a un hombre para
escapar de la muerte ¢n prisién y mas tarde cémo le fue substituida por una de madera ®,

Actualmente, los cientificos que trabajan en el area de biomateriales son los responsables
de desarrollar reemplazos para tcjidos y érganos afines en estructura y funcién (figura 5).

Los biomateriales se claboran para sustituir a tejidos naturales y érganos del cuerpo
humano, y no sélo incluyen materiales de origen sintético; en este contexto incluyen todos
los materiales que deriven de otros organismos vivos que son tratados para su posterior
implantacién®,

Biomaterial es un matcrial simple o complejo, usado solo o como parte de un dispositivo
meédico cn la interaccién con los tejidos humanos, para examinar funciones del cuerpo y/o
tratar condiciones patolégicas del mismo @19,

También sc ha acufiado una nueva palabra para tratar de definir el concepto clisico de
“biomateriales”, este nuevo término es “Biological Performance™ o desempeiio biolégico



¢n su traduccién:mas_ literal: 'Y, se ‘refiere a’ la interaccién entre:los tejidos vivos y los
materiales. La introduccién del nuevo término comprende otros dos términos relacionados: .

La:respuesta local o respuesta sistémica, o alguna otra
respuesta del organismo hacia el material.

Respuesta’ del ‘material; "L respuesta del material en el organismo en el que esta
R implantado.

Ingenieria

Fig. 5 El campo de los biomateriales, necesaria-
mente multidisciplinario.

DEFINICION DE BIOCOMPATIBILIDAD

Es la capacidad de un material para adaptarse adecuadamente a las respuestas del
hospedero en una situacién especifica’?,

Biocompatibilidad puede definirse como la capacidad de un biomaterial para obtener una
respuesta apropiada del tejido y del material cuando este es implantado!'?, Cuando un
biomaterial tienc un comportamiento esperado en una determinada aplicacién se dice que
existe una adaptacién bioldgica conveniente!!?),

La biocompatibilidad de un biomaterial (dispositivo médico o implante) en una aplicacion
espcecifica esta referida a la capacidad del material para obtener una respuesta apropiada del
huésped'. La biocompatibilidad también se subordina a la localizacién del implante, pues
el organismo puede tener reacciones desiguales al implante dependiendo de su colocacién
en el cuerpo. Por cjemplo, un implante de coliagena subcutianeo puede ecstimular la
angiogénesis y ayudar en la regencracién del tejido. Sin embargo, el mismo implante en la
cémea para proteccion después de una cirugia, promueve la angiogénesis puede ser

7
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indeseable y:llevar a la pérdida de la visién. Por lo tanto, la biocompatibilidad es depende
‘de’la‘aplicacion!!®,’Ademas, la biocompatibilidad depende del tiempo. Un implante puede
ser biocompatible para aplicaciones a corto tiempo, pero no a largo tiempo. También puede
.ser. de f;irmil inversa, un implante puede disparar una respuesta negativa a corto plazo y
“tenér una buena respuesta a largo tiempo®'>,

DEFINICION DE BIOFUNCIONALIDAD

La biofuncionalidad esta definida como la capacidad de un img]ante para satisfacer la(s)
funcién(es) requerida(s) con un minimo de reacciones adversas'®,

Para el estudio de la biofuncionalidad se requieren conocimientos bidsicos de
biomecinica, anatomia patolégica y fisiologia del miembro implicado, etc®®'”. En la
interfase tejido-implante se puede evaluar la reaccién del organismo a la presencia del
implante. Parte de las respuestas del organismo son originadas por reacciones celulares, que
estan directamente relacionadas con la biocompatibilidad del implante, las células no sélo
son sensibles al ambiente quimico sino también a otros aspectos fisicos, los cuales, se
relacionan principalmente con la funcion del implante, de hecho, la reduccién en la
cantidad de reacciones desfavorables del tejido alrededor de un implante es tarea parcial de
la biofuncionalidad!'®'?,

REQUISITOS DE UN METAL PARA SER BIOMATERIAL

Una aleacién metdlica que pretenda ser utilizada en el campo de los biomateriales, debe
tener una buena resistencia a la corrosién y de preferencia debe pasivarse —pasivacion se
refiere a la corrosion de la superficie de implante, formando una capa que evita la extensién
de la corrosién-, en el menor tiempo posible dentro del organismo implantado®??. Otro
punto importante es la biocompatibilidad que presente el metal. Si un material no presenta
una biocompatibilidad satisfactoria iniciard procesos de inflamacién y reacciones a cuerpo
extraiio por parte del organismo'®. Se requicre de una buena bioadhesién del tejido al
implante, ya que en el caso de que no existiera una buena bioadhesion, podrian iniciarse
micromovimientos del implante en el organismo lo cual causara efectos secundarios de
diferentes indoles (inflamacién, dolor, ctc.)('¥). Las propicdades fisicas del implante son de
vital importancia, por ejemplo en el caso especifico de tejido dseo una de sus funciones es
la de soporte, por lo tanto el metal debe tener propicdades mecanicas similares a las del
tejido 6seo. Es de igual importancia asegurarse que el metal propuesto como biomaterial,
pueda manufacturarse a gran o mediana escala, pues como mencionamos en la introduccion
buscamos mejorar la calidad de vida del mayor numero de¢ personas posible. También, es
importante buscar un material de alta calidad y de bajo costo. Debido a todos estos requi-
sitos s6lo unas pocas aleaciones pueden ser considerados.



METALES COMO BIOMATERIALES

Después de la Segunda Guerra Mundial, muchos médicos s¢ dedicaron a perfeccionar el
tratamiento de las fracturas dseas, en particular con el uso de clavos metalicos y alambres
en la fijacién de fracturas. Considerando sélo la parte fisica y quimica del material se
encontré que los implantes metalicos pueden fallar por fractura o por corrosiéon®?. Para
evitar estas dificultades, los metales mas cominmente usados son aleaciones, atn asi se
puede presentar la corrosion. Por esa razén, es comun quec las prétesis metalicas en el
cuerpo humano logren ser una fuente de iones, hasta ahora no se conoce prétesis alguna que
dure el curso de una vida. Algunos de los mecanismos percibidos en las fracturas tienen
incluida la carencia de integracién del hueso con la interfase metalica. Un problema basico,
es que sus propiedades mecanicas deben ser similares a las del hueso, la mayor diferencia
entre los metales y el hueso se encuentra en sus propicdades viscoelasticas'®,

Una forma de evaluacion es a través del estudio del sistema tejido-implante, pues varias
interacciones se generan en los le‘gldos del huésped. Los siguientes son ejemplos
caracteristicos de dichas interacciones'>"?%);

i. Dafio organico, por reaccion directa del implante o por los productos de
corrosion primaria con proteinas del tejido, logrando causar una inflamacion.
ii. Generaciéon de H2O, por las células inflamadas y descomposicion de H,0; por

formacién de un radical hidroxilo que puede daiiar los sistemas biolégicos. La
liberacion de iones del implante puede causar necrosis o apoptosis de los tejidos
circundantes a la protesis.

iii. Los iones liberados del implante son transportados por los fluidos corporales a
diferentes 6rganos donde se concentran y producen efectos sistémicos o efectos
de hipersensibilidad (toxicidad) de un érgano.

iv.  Por procesos de corrosion,-el flujo de iones dentro de los tejidos pucde ser
distribuido por movimientos fisiolégicos de los iones a las células nerviosas.

Si ocurre o no alguna de estas interacciones dependera de las propiedades fisicas o quimi-
cas del metal implantado.
Los metales tienen diferentes efectos en los organismos y las formas de reaccién pueden
ser muy complejas, cstas pueden ser estudiadas respecto a la concentracion, tiempo de
exposicion y ruta de administracion.

e A concentraciones muy bajas, algunos elementos como el cobalto, cobre, cinc,
hierro, manganeso y niquel son elementos esenciales.

= A concentraciones altas o excesivas, las substancias pueden inducir reacciones
téxicas en organismos humanos y otros animales. Los elementos que han sido
reconocidos extensamente como téxicos son: arsénico, cobalto, cobre, niquel y
otros. Los efectos citotéxicos de los iones metalicos han sido investigados en
cultivos de tejidos.

Los iones metailicos tienen potencial alergénico, es decir, producen reacciones inmunes.
El niquel, cobalto y cromo son reconocidos por ser agentes sensibilizadores, ademas no son
pocos los casos en los que se pueden producir alergias o dermatitis por contacto.



. Todos los metales, en contacto con sistemas biolégicos, presentan corrosién y liberacién
de iones y pueden activar el sistema inmune para la formacion de complejos con proteinas
nativas. Se ha demostrado la existencia de anticuerpos, ante la presencia de complejos
metal-proteina en pacientes con implantes de aleaciones de Cobalto. Debido a su bajo peso
atéomico y a la simplicidad de su estructura, los iones metilicos pueden ser capaces de
inducir directamente cualquier respuesta humoral o mediada por células. Por esto, pueden
Hegar a interferir en los procesos mectabdlicos, y tomar parte en reacciones de oxidacién
inapropiadas y/o interferir e¢n procesos por intercambio de iones. Debido a esto, se pueden
presentar efectos estimuladores ¢ inhibidores, a determinadas funciones. Otro punto de gran
importancia, es que ningin metal ¢s completamente puro, existen en ellos muchos
elementos traza, aunque no tienen de forma inmediata un efecto téxico si pueden afectar de
forma secundaria. Muchos de estos efectos, no son considerados por numerosos
investigadores del campo de biomateriales.

Los iones metalicos en el hueso, tienen influencia en la tasa de crecimiento de la
regeneracion osea. En el hueso existen vias para incorporar materiales exdgenos, especial-
mente en el caso de los implantes metilicos, ya que los iones serin absorbidos con suma
facilidad, lo cual, es determinante en los eventos de implantacién. También es conocido que
existen enzimas asociadas al crecimiento 6seo, que requieren de ciertos metales y las
deficiencias y toxicidad de los iones metalicos afectan la tasa de crecimiento del hueso en
formacién. La actividad de las enzimas depende de metales como el Cu y Zn, y estas
enzimas pueden ser indicadoras de crecimiento ésco 7.

También es comtin que, los implantes metalicos provoquen una reaccién de inflamacion
crénica debida a la corrosién. Los iones metalicos en el hueso pueden producir reacciones
inflamatorias que posteriormente induciran la necrosis celular o apoptosis, la pérdida del
hueso periprostético, muerte de tejido 6seo u ostedlisis, formacién de tejido fibrilar en una
forma crénica y efectos sistémicos, dependiendo del tiempo y la dosis®?,
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TEJIDO OSEO
CARACTERISTICAS GENERALES

El hueso, o tejido éseo, es una forma de tejido conectivo duro especializado, que provee de
varias funciones para los animales vertebrados como soporte, locomocién, protecciéon de
6r§anos, almacén de componentes quimicos, homeostasis de Ca y transmisién de soni-
do®®. Este tejido puede considerarse un material compuesto o composite (anglicismo
integrado al vocabulario de la ciencia de materiales), formado principalmente por dos fases,
la orgédnica formada principalmente de fibras de colagena y la inorginica que es el
carbonato de hidroxiapatita (CHAp)®Y. El hueso estd compuesto de una matriz orginica
fortalecida por depdésitos de sales de calcio. La coldgena tipo I constituye aproximadamente
el 95% de la matriz organica; el remanente 5% esta compuesto por numerosas proteinas no-
colagenas y proteoglicanos. Las fibras de coligena contribuyen en gran medida a la
resistencia a Ia tension y elasticidad del hueso®?3¢*5)_ Las sales minerales depositadas en la
matriz organica de hueso, estan bajo control celular, primariamente calcio y fosfatos en
forma de Ca; o(PO4)s(OH): o Hidroxiapatita en cristales cilindricos con didmetros de 20 a
70Ay longitudes de 50 a 100 A. De las sales inorganicas dependen la dureza y la rigidez
del hueso®™2),

El hueso presenta dos formas morfoldgicamente diferentes: Aueso compacto o denso y
hueso esponjoso o trabecular (figura 6, A). El hueso esponjoso incluye trabéculas
irregulares delgadas tabiques que se ramifican y unen entre si para formar una trama
reticular o matriz porosa, cuyos espacios estan llenos de médula ésea, debido a que el hueso
trabecular realiza funciones metabélicas. En el hueso compacto, los paquetes de fibras de
coldgena densas forman ldminas; las fibras en las laminas corren adyacentemente en un
plano perpendicular como tablén de madera, lo que le da un aspecto sélido. El hueso

compacto cumple primariamente funciones mecanicas y de proteccion®3+4),

ESTRUCTURA Y FUNCION DE LAS CELULAS OSEAs

El hueso estd compuesto por cuatro tipos de células: osteoblastos, osteoclastos, células
Jorro del hueso y osteocitos. Los osteoblastos, osteocitos y células forro del hueso tienen su
origen de un osteoprogenitor local, mientras los osteoclastos provienen de precursores
mononucleares, los cuales se originan en varios tejidos hematopoyéticos (Figura 6, B).

Los osteoblastos se encuentran junto a la superficie del hucso, en donde se deposita la
matriz y varian en forma, algunos son ciibicos y otros piramidales, se encuentran en una
capa continua que sugiere un ordenamiento epitelial. Son células diferenciadas
responsables de la produccion de la matriz 6sca. Los osteoblastos son células productoras
de proteinas por lo cual tienen un prominente aparato de Golgi con un desarrollado reticulo
endoplasmico. Este secreta la coldgena tipo 1 y las proteinas no colagenas. Avn no se
conocen las funciones que realizan las proteinas no colagenas. Los osteoblastos son los
encargados de la mineralizacién de la matriz, aunque estos mecanismos no estan
completamente estudiados. En el tejido 6seo, 1a mineralizacién se inicia desde afuera de la
superficie celular en vesiculas de la matriz que brotan de la membrana plasmatica de los
osteoblastos.
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Figura 6. La figura (A) se muestra un corte del fémur, mostrando sus principales
estructuras. En la figura (B) se observa un corte esquematico a mayor aumento del
hueso, donde se observan los sistemas de Havers y otras estructuras importantes. En la
figura (C) se observan las células éseas, realizando sus actividades correspondientes.

En el hueso lamelar el mecanismo de mineralizacién parece ser diferznte, la
mineralizaciéon empieza de la regidon hueca por medio de moléculas de colagena
superpuestas donde éstas son pocas. En cualquiera de estos mecanismos de mineralizacion,
la coldgena es necesaria para la iniciaciéon y propagaciéon. La matriz de depositacion es
préxima a la superficie del hueso, los osteoblastos producirin la siguiente capa de
osteocitos en forma periédica. Esta depositacién mineral la hace impernmeable y asegura
una linea de vida metabdlica, los osteocitos establecen conexiones citoplasméticas con
células adyacentes antes de la mineralizacién.

TESIS CON
FALLA DE ORIGEN "




Los osteocitos son osteoblastos maduros dentro de la matriz ésea y son los responsables
de la manutencioén celular. Estas células tienen la capacidad de sintetizar y reabsorber a la
matriz en sus limites. Cada osteocito ocupa un espacio o laguna dentro de la matriz 6sea y
por procesos filopodiales atraviesa la matriz en medio de canaliculos para establecer
contacto ceclular con las células adyacentes, logrando uniones tipo gap. Dado que la
difusién de nutricntes y metabdlitos a través de la matriz mineralizada es limitada, las
conexiones filopodiales permiten la comunicacion intercelular de osteocitos de la superficie
interna y extemna del hueso, y también con los vasos sanguincos atravesando la matriz. La
capacidad funcional de los osteocitos se¢ puede comprobar por su estructura. Los osteocitos
producen matriz pues ticnen los organelos cclulares caracteristicos de los osteoblastos,
ademas los osteocitos tienen propicdades osteoliticas, pues poseen vacuolas lisosomales y
otras caracteristicas de las células fagociticas.

Las células forro del hueso son aplanadas, son células inactivas que cubren las superficies
del hueso, éstas no actian ni en la resorcién ni ¢n la formacién ésea. Como estas células
estin inactivas tienen pocos organelos citoplasmaticos, y se conoce poco sobre las
funciones celulares de cstas células; se ha especulado que las células forro pueden ser
precursoras de los osteoblastos.

Los osteoclastos son células alargadas, multinucleadas, que tiecnen por funcién la
resorcion 6sea. Cuando estan activados los osteoclastos descansan directamente en la
superficie del hueso y tienen dos membranas plismaticas especializadas: una con borde
arrugado y la otra con una zona clara. El borde arrugado es central y sirve como punto de
fijacion del osteoclasto a la matriz 6sea subyacente. La actividad osteoclastica exhibe una
polaridad caracteristica. El nicleo se localiza tipicamente en la parte mas distante de la
superficie 6sea y estan interconectados por proteinas del citoesqueleto. Ademas contiene
miltiples nicleos, aparatos de Golgi apilados, una alta densidad de mitocondrias y
abundantes vesiculas lisosomaticas que rodean ¢l aparato de Golgi. En el hueso, la matriz
se produce y mineraliza por los osteoblastos y osteocitos, la resorcion primaria ocurre por
los osteoclastos, pero en la zona perilacunar la resorcién puede ocurrir alrededor de los
osteocitos.

COORDINACION DE LAS ACTIVIDADES CELULARES DURANTE EL DESARROLLO Y LA
MADURACION DEL ESQUELETO.

Las actividades de formacidn y resorcién del hueso varian con relacién a la edad de cada
persona (figura 6, C). Las dos primeras décadas son dedicadas al desarrollo del esqueleto,
llamado proceso de modelamiento. Durante este periodo, la formacién necesariamente
excede a la resorcion 6sea. Estas actividades son temporales y relativamente espaciadas.
Durante las siguientes tres décadas el esqueleto de los adultos se manticne por el
reemplazamiento y movimientos de fracciones del hueso cada afio. Durante este tiempo la
formacién del hueso es igual a la resorcién; este es el proceso de acoplado. El hueso
compacto por resorcién osteoclistica produce una abertura cénica a través del sistema
Haversiano, y la subsecuente reformacion de este sistema produce osteones de desigual
edad, talla y configuraciones (figura 6, inciso C). Después de la quinta década, la fase de
formacién y remodelamiento del hueso cambia para dar paso a una mayor actividad en la
resorcion, un proceso de remodelamiento. La masa esquelética, incluida la conectividad
trabecular ésea, decrece. Esta reduccion del esqueleto tanto en la talla y fortaleza del hueso
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incrementa cl riesgo de una fractura. Los cambios de modelamiento y remodelamlento,
acoplamiento y desacoplamiento, son a causa de las influencias entre los osteoblnstos
osteoclastos y viceversa.

FORMACION DEL ESQUELETO

La formacidén del esqueleto se da por medio de dos procesos, indirecto o endocondral y
directo o intermebranoso; ambos requieren un buen soporte vascular para la elaboracién y
mineralizacién de la matriz extracelular.

La osificacién intramenbranosa tiene lugar durante ¢! desarrollo embrionario por transfor-
macion directa de las células del mesénquima cn osteoblastos. Este tipo de osificacién para
huesos enteros es restringido para huesos de la béveda del craneo, algunos huesos faciales,
partes de la mandibula y clavicula entre otros.

La formacién ésea endocondral o intracartilaginosa entraiia la substitucion de un tejido
cartilaginoso por hueso, este proceso s¢ observa mejor en los huesos largos. Durante el
desarrollo, el cartilago es reemplazado por hueso, salvo en las caras articulares, pero se
logra hasta que el hueso alcanza su tamaiio definitivo. El modelo cartilaginoso temprano
sigue un crecimiento por aposicién y por crecimicnto intersticial. La osteogénesis se inicia
con un area en forma de banda en el pericondrio que rodea al centro de la diafisis. Las
células del pericondrio vecinas al cartilago experimentan hipertrofia y se transforman en
osteoblastos y comienzan a formar un hueso tipo intramembranoso. Este ultimo, es el anillo
o collar peridstico que rodea la zona media de la region diafisiaria del cartilago. El
pericondrio alrededor de esta zona se transforma en periéstio. Con la aparicion del collar
Adseo, se observan cambios en ¢l cartilago. En el centro de la diafisis, las células
cartilaginosas experimentan hipertrofia y la matriz entre las lagunas se reduce y se calcifica.

Por hendiduras en el collar dseo, las yemas del tejido conjuntivo, junto con los vasos
sanguineos, crecen en la region de la matriz cartilaginosa transformada, estas son yemas
peridsticas que penetran en las aberturas entre las células cartilaginosas de mayor tamaiio y
las cavidades abiertas. Las cavidades constituidas de esta manera se llaman espacios
medulares primarios, que contienen vasos sanguineos, de pared delgada y células
embrionarias del tejido conjuntivo, que se transformaran en osteoblastos ¢ incluiran la
matriz cartilaginosa calcificada, en primer término con osteoide, enseguida en hueso
calcificado, al igual que en la formacién del hucso intramembranoso.

En el caso de una fractura, la reparacién ésca es muy similar a la formacion del hueso y
comprende tres estados: inflamacion, reparaciéon y remodelacidn. La primera reaccion a una
fractura es la formacién de codgulos sanguineos. Los codgulos liberan sustancias
quimiotacticas para células fagociticas, que removeran los desechos celulares del sitiode la
fractura. Después se forman fibras de colagena individuales, estas fibras se organizaran en
grupos y serdn mineralizadas, la matriz orgénica desordenada sera reabsorbida dentro de un
lapso de dos a tres semanas. Esta es la fase inflamatoria. El proceso de reparacién continta
con la proliferacion de osteoblastos del periostio alrededor de la fractura para cubrir los
coagulos sanguineos. Las células madre del mesenquima (CMM) migran al area de
fractura, si la fractura es mecanicamente estable se diferencian en osteoblastos para ayudar
a la regeneracion del tejido, de la cuarta a la octava semana. Esta es una respucsta adecuada
del tejido. Si la fractura es inestable, las CMM se diferencian en condrocitos que secretan
colagena que funcionard como un puente temporal. Este tejido cartilaginoso se llama callo
de la fractura. El cartilago es remplazado por tejido dseo por la formacién del hueso
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endocondral. En la fase del remodelado dseo, ¢l tejido dseo es gradualmente reabsorbido y
"rcmplazado con huéso lamelar 4354,

LA ALEACION ZINALCO

En México se ha desarrollado una familia de aleaciones Zn-Al-Cu, basadas fundamen-
talmente en la aleacién Zn-Al de composicién eutectoide. Esta familia de aleaciones se ha
caracterizado con ¢l nombre de zinalco, cu?/a patente y marca registrada pertenecen a la
Universidad Nacional Auténoma de México®5*%,

México es un productor importante de cinc primario y concentrados de cing, su volumen
de produccién es tan alto que la demanda nacional apenas es capaz de consumir sélo el
50%. La biisqueda de aplicaciones de cinc como elemento primario en la fabricacion de
aleaciones con caracteristicas de adaptarse a los procesos convencionales de conformado
mecanico se remonta a finales del siglo XIX. Los primeros estudios se desarrollaron en
Alemania y su finalidad cra aplicar el cinc dentro de productos laminados. Entre las
aleaciones basadas en cinc, uno de los sistemas de mayor potencial de aplicacion es el Zn-
Al en la region rica en cinc.

En México, desde 1977 se ha estado estudiando el sistema de aleacion Zn-Al, en la region
rica en cinc con el fin de generar aleaciones para aplicaciones estructurales. Como resultado
de estos estudios se ha encontrado que la aleacién Zn-Al de composicion eutectoide -es la
transformacién de una fase solida a otro(s) estado sélido diferente-, es la que posee mayor
resistencia mecanica y a la vez mayor ductilidad. Ademas, se encontré que al agregar
pequefias cantidades de cobre, la resistencia mecéanica se cleva considerablemente sin que
se disminuya la ductilidad de la aleacion, la superplésticidad caracteristica en esta aleacién,
continua presentindose y se eliminan los problemas de fluencia lenta a temperatura
ambiente. Estos estudios sobre alecaciones Zn-Al-Cu fueron la base del desarrollo del
zinalco.

La densidad del zinalco es de 5.4 g cm™, haciéndolo 31% mas ligero que el acero (7.8 g
cm’®), Sin embargo, su resistencia mec{mlca es muy semejante a un acero bajo en carbono.
Por otra parte, su resistencia a la corrosién, es intermedia entre el aluminio y el cinc, lo cual
lo sitiia entre los metales con bucna resistencia a la corrosion®?,

PROPIEDADES FisiCAs

El zinalco es basicamente una aleacién Zn-Al, modificada con cobre (Zn 80%, Al 18%, Cu
2%). Sus principales propiedades fisicas se muestran en la tabla 1I. El zinalco tiene un
intervalo de solidificaciéon bastante amplio (694 a 754 K). El bajo punto de fusién de esta
aleacién, en comparacién con el aluminio, el latén, el bronce, o el hierro de fundicién,
permite ahorros considerables de energia.

La densidad de la aleacidon la coloca en una posicién entre acero y el aluminio.
Comparativamente es 18% mas ligera que el zamak, la aleacion de cinc méis conocida para
fundicién; 30% mas ligera que el hierro de fundicién; 40% mas ligera que el latén y pesa el
doble que ¢l aluminio. Su coeficiente de expansion térmica, el cual reviste importancia en
situaciones como ajustes de ventanas o fundiciones de precisién, es muy similar al del
aluminio®®.

15



Tabla 11

Propiedades Fisicas del Zinalco

Temperatura de fusién . 694 a 754 K.

Densidad 54107 kgm?

Modulo elastico 100G Pa ;- -

Conductividad Eléctrica o : .- 0.0000059 ohrh cm™

Conductividad térmica L1285 W mt K

Coeficiente de expansién térmica (entre 290 y 548 K) i 25%10°° K
MICROESTRUCTURA

Basicamente, el zinalco tiene una microestructura compuesta de dos fases; la fase alfa, es
aluminio con menos del 1% del zinc disuelto y la fase beta, la cual consiste de cinc con
menos del 0.5% de aluminio disuelto y en ambas fases hay una cierta cantidad de cobre, no
bien determinada, que también se encuentra en solucién. La forma geométrica que toman
estas fases depende de la trayectoria seguida durante el enfriamiento a partir de una
temperatura superior a 553 K pero inferior a 693 K, que es la regién en donde el zinalco
adquiere una estructura atémica idéntica a la del aluminio (ctibica F). Si se enfria
rapidamente, la estructura resultante esta formada por granos muy finos de fase alfa y beta,
mientras que si se enfria lentamente las fases alfa y beta se arreglan en forma de laminas
alternadas dando una estructura perlitica similar a la observada en los aceros.

En ambos casos los granos o liminas son tan finos que sélo se observan con la ayuda de
las técnicas de microscopia electrénica. Su ancho, o diametro, es menos a 3 micrémetros.
Las observaciones hechas por medio de microscopia electrénica, muestran que el niimero
de dislocaciones dentro de los microcristales de fases alfa o beta es tan ?equeﬁo (una por
grano), que casi podemos considerar a estas fases, cristales perfectos 559,

CLAVOS ORTOPEDICOS INTRAMEDULARES, EMPLEO Y EXPECTATIVAS.

El desarrollo de los biomateriales metalicos para implantes no avanzé de modo sistematico
hasta que se conocié la técnica de asepsia quinirgica. Los diferentes tipos de metales
usados eran de hierro, oro, plata, platino y no todos pudicron ser probados para su
aceptacién por los tejidos bioldgicos ya que todos los implantes fallaban debido a
infecciones. Ahora se sabe que él éxito de un implante ademas del material adecuado,
depende de la técnica del cirujano y del estado de salud fisica del paciente. Las nuevas
tecnologias de obtencion de aleaciones metalicas, desde principios del siglo XX y el
entendimiento de los modos de falla de los implantes, ha hecho posible el desarrollo
continuo de esta rama interdisciplinaria. Fue a mediados del siglo pasado cuando se
introdujeron las aleaciones Ti, Co-Cr y Ni-Cr-Fe para la fabricacidon de varios implantes
ortopédicos y dentales ya que presentan alta resistencia a la corrosion dentro del organismo
y excelentes propiedades mecanicas, Tabla III.
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' 'Las propiedades mecanicas de aleaciones metalicas mas usadas en la actualidad para
protesis ortopédicas ¢ implantes médicos se muestran en la tabla IlI, asi como, las del
hueso femoral con el objeto. de que se puedan comparar y hacer patente que cualquiera de
estas aleaciones supera las caracteristicas mecénicas del hueso.

Tabla Il
PROPIEDADES MECANICAS DEL HUESO FEMOR'AL
Y ALEACIONES METALICAS PARA IMPLANTES QUIRURGICOS
ALEACION Esfuerzo | Esfuerzo | Ductilidad | Médulo | Densidad | Limite.
Cedencia de (%) clistico (VPN) Ala
(MPa) Tension (GP) Fatiga
(MPa) (MPa)
Hueso 350 139 24-34 17 ——— ——
Co-Cr-Mo 950 1450 9 230 60 -—
CO-Ni-Cr-MO 1313 1727 8 -— —— —
: Tif6Al-4V 895 896 10 110 10 =
; Ac Inox 316 795 965 7-10 220 55’— 60 |+300 -
Zinalco 350 410 30-35 100 - 5.6 —

*La aleacién zinalco (80% Zn, 18% Al, 2% Cu)

La mayor parte de los materiales empleados en la manufactura de implantes como: Fe,
Cr, Co Ni, C, Mo y W pueden ser tolerados por el cuerpo en pequeiias cantidades, algunos
de ellos incluso son esenciales para efectuar muchas de las funciones de los tejidos, como
es el caso del Fe en los hematocitos para llevar a cabo la sintesis de la vitamina By,.

Los metales en presencia del aire tienden a deteriorarse por oxidacién, los metales
sumergidos en un fluido tienden a deteriorarse por corrosiéon. La corrosion es un fenémeno
electroquimico particular de la oxidacién. La corrosion electroquimica es un proceso
espontdneo que denota sicmpre la existencia de una zona anddica (la que sufre la
corrosioén), una zona catédica y un clectrolito, y es imprescindible la existencia de estos tres
elementos, ademas de una unién eléctrica entre anodos y catodos, para que este tipo de
corrosién pueda tener lugar. Las reacciones que tienen lugar en las zonas anddicas y
catodicas son las siguientes:

—

drnodo: Me Me "* 4+ ne”

cdtodo: 2H* + 2e™ H,

Este proceso, causa el debilitamiento del implante y es muy probable que los productos
de la corrosién produzcan una reaccion en cl organismo poco favorable, la mayor parte de
las veces se presenta una reaccién de rechazo al implante por parte del organismo, haciendo
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fracasar la funcién del implantc. Este tipo de problemas limita el uso de biomateriales
metilicos®?,

En los experimentos, para conocer las respucstas a la carga mecénica de los osteoblastos
y fibroblastos, se ha cncontrado que son sensibles a las tensiones dentro de un intervalo
Hamado fisiolégico y que existe un mecanismo especifico para detectar la tension. Los
osteoblastos derivados de los sistemas Havers y fibroblastos de la piel, responden a
tensiones fuera de este intervalo, el mecanismo esta localizado en el citoesqueleto y activa
a la fosfolipasa C de la membrana en un tiempo del orden de milisegundos y puede
reaccionar a la distension de una proteina sensible de la tension. La activacién de la
fosfolipasa C puede explicar solamente algunas de las respuestas observadas del hueso a la
carga mecanica, como estimulo de la division de la celular, del aumento en la coligena y en
la produccién de colagenasa.

ANTECEDENTES DEL ZINALCO COMO BIOMATERIAL.

La aleacidn zinalco (80% Zn, 18%, 2% Cu), tiene propiedades fisicas y mecdanicas similares
al acero 316L y al titanio. Ver Tabla III.

En estudios de corrosion en sueros fisioldgicos con el zinalco y el acero 316L, usandose
como medios fisiolégicos suero no glucosado y solucién de Hartmann se realizé el estudio
de las superficies expuestas por microscopia electrénica de barrido, se encontré que el
zinalco es menos resistente a la corrosién que el acero. El acero inoxidable presenta una
zona de pasividad grande y una resistencia a la corrosién mayor que la del zinalco. Es
notorio que a potenciales de 0 volts o casi 0, como seria el caso dentro del organismo,
ambos materiales se encuentran en una zona de pasivacién. El principal mecanismo de
corrosién que afecta a éstas aleaciones en los medios considerados es el de picadura
seguido por el de fisura #9¢),

En estudios in vitro se concluyé que el zinalco presenta efectos citotéxicos y genotéxicos,
por ello esta aleacién puede ser considerada como un biomaterial para usos ortopédicos, por
periodos no mas largos de dos meses 2,

Los experimentos in vivo que se han llevado a cabo son los siguientes:

a) Se han realizado pruebas estandar de inyeccién sistémica en ratas, para medir el
efecto toxico de los productos de corrosién de la aleacién zinalco. En esta prueba se
utilizaron cinco ratas y se disectaron el bazo, rifién y miisculo. Se realizaron analisis
de rayos x para determinar la composicion de la sustancia inyectada y analisis
histolégicos para evaluar el efecto téxico sobre los 6rganos disectados. Los analisis de
rayos x de la sustancia nos revela una composicion de Al (10.49%), Cl (1.20%), Cu
(5.02) O; (51.01%) y Zn (32.29). Se concluyé$ en este estudio que los cationes al ser
inyectados en las ratas no tuvieron ningin efecto fisioldgico y tampoco a nivel
histolégico 2,

b) En otro estudio se implantaron placas redondas de zinalco y de acero inoxidable 361L
en ratas Wistar, tanto en forma subcutanca como intramuscular. Las placas perma-
necieron implantadas por un periodo de 120 dias. Los tejidos que rodearon a los
implantes fueron procesados histoldgicamente con las técnicas de hematoxilina-
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c)

cosina y tricrémica de Gallego, encontrandose que la reaccién del organismo es muy
semejante en los dos biomateriales. Ademas, se midieron las concentraciones de Zn,
Al, Cu y sc comprobé.que no se alteran las concentraciones por la presencia de estas
aleaciones. Por lo que se llegd a la conclusidn, de que la respuesta del organismo ante
implantes de zinalco es similar a la que se presenta ante implantes de acero. Los
estudios histolégicos muestran que el implante de zinalco presenté una reaccién
similar a la del acero inoxidable 316L, ya que en ambos casos se presento hipersensi-
blidad a los implantes, la diferencia consiste en que la cipsula de tejido fibroso que
(r_gt)dea al implante fue mas gruesa para el zinalco que para el acero inoxidable 316L

En otro experimento a mas largo plazo también con ratas Wistar, se implantaron
placas de zinalco en regiones intramusculares y subcutaneas, este estudio fue llevado
hasta ocho meses. La observacion con microscopia electrénica de los tejidos
alrededor del implante revelaron una ligera reaccion de inflamacién, al final del
periodo de implantacion los tejidos presentaron una apariencia normal. Como en la
mayoria de los biomateriales metalicos se form6é una capsula de tejido fibroso
alrededor del implante, con un grueso de 1 a 3 mm.
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CAPITULO II

TECNICAS UTILIZADAS PARA EL ANALISIS DE LA
BIOCOMPATIBILIDAD DEL ZINALCO

RADIODIAGNOSTICO

En 1895, el fisico Wilhelm Réntgen, experimentando con tubos de rayos catddicos, observo
que cuando los electrones de altas velocidades, incidian en un material, se producia una
radiacién capaz de penetrar materiales que no permiten el paso de la luz. Un tubo de rayos
X, esta compuesto por un tubo de vidrio al alto vacio en el que se encuentran el catodo y el
anodo. El catodo, se calienta por medio de un filamento por el que pasa una corriente
eléctrica, produciendo una gran cantidad de electrones debido al calentamiento del
filamento, lo que se llama emisién termoidnica. Mientras mas caliente este el filamento,
mas electrones disponibles habra. Al incidir los electrones en la superficie del anodo,
producen rayos X que salen del tubo de vidrio por la pared lateral; para facilitar este
fenémeno se coloca la superficie del 4nodo con cierto angulo respecto al haz de electrones
incidentes, el valor de dicho angulo oscila entre los 15 y los 20 grados (Figura 7)

Tubo de Corriente
(mA)

Fucenre de +
Alto Voltaje
Electrones: !

Filamernto

Anodo
Rorarivo

Figura 7. Tubo de rayos X

Las bases del radiodiagndstico se encuentra en el hecho de que los rayos X, se absorben
selectivamente por diversas substancias, en razén directa de sus coeficientes de absorcion
lineal®®), Lo anterior se ilustra por ejemplo con la poca o ninguna absorcién que ocurre
cuando los rayos X pasan a través de la materia gaseosa, mientras se logra una absorcién
casi total por capas delgadas de metales.

En la composicién del cuerpo humano, hay variacién en la densidad de sus tejidos -por
ejemplo la densidad del pulmén no es igual que la del esqueleto- cuando se hace pasar un
haz de rayos X a través de un tejido y es captada en una pelicula fotografica, las zonas de
baja densidad aparecen como adreas ennegrecidas y las dreas de alta densidad aparecen
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como siluétas claras contra un fondo oscuro en la pelicula revelada®®), El radiodiag-
noéstico permitié evaluar la posicion del implante, la remodelacién del tejido y la reaccion
del tejido ante el implante.

MICROSCOPiA ELECTRONICA DE BARRIDO (MEB)

En 1924, De Broglie demostré avances tedricos sobre las propiedades ondulatorias de un
haz de electrones acelerados, esto permitié que se realizaran trabajos experimentales como
los de Busch en 1926, quien encontré la forma de hacer lentes para haces electrénicos.
Posteriormente varios cientificos se consagraron a la construccién de un microscopio que
utilizara haces de electrones acelerados como radiacion de iluminacién. Sélo dos grupos
llegaron a la meta en el mismo afio, 1932. Briiche y Johannson, construyeron un prototipo
con lentes electrostiticas. Otro fue el de Knoll y Ruska, con lentes electromagnéticas. En el
afio de 1934, Ruska agrego una lentec condensadora en su prototipo, logrando obtener por
primera vez mayor poder de resoluciéon que en el microscopio de luz.

Un microscopio electrénico requiere que el espacio en que se¢ van a mover los haces de
electrones este libre de particulas que pudieran interactuar con ellos (electrones). Por ello es
necesario crear condiciones de vacio y alto vacio (~ 1077 tor), para no afectar en la
trayectoria de los clectrones.

Hoy en dia, se utilizan de forma muy regular en las ciencias biolégicas, dos tipos de
microscopios: el microscopio electréonico de trasmision (MET) y ¢l microscopio electrénico
de barrido (MEB). Una diferencia fundamental entre uno y otro radica en el tipo de muestra
susceptible de ser estudiada en cada equipo. En el de transmisiéon un haz de electrones
acelerados incide cn la superficie de la muestra y sale por la cara opuesta de ella. Esto tiene
influencia directa en el tipo de muestra que pueden ser observados, puesto que el haz de
electrones no alcanza los 0.05 mm. En cambio, una muestra para un microscopio de barrido
puede ser de unos cuantos mm a varios cm (4). El MEB proporciona imagenes y datos
fisicos y quimicos de la superficie de cuerpos generalmente opacos a los electrones, por
medio de un delgadisimo haz de electrones que recorre dicha superficie y de detectores que
traducen las sefiales que de ella emanan, transformandolas en corrientes eléctricas que se
emplean en formar una imagen en un monitor de television (2).

En el afio de 1935, Knoll construyé el primer MEB con una resolucion del orden de 100 p
m. Los microscopios, actuales cuentan con una configuracion basica como sigue: 1) el
sistema de iluminacién formado por el cafidén de electrones, un conjunto de lentes
condensadoras y el sistema de deflexidn responsable del barrido del haz electrénico; 2) el
portamuestras; 3) los sistemas de deteccién de las diferentes emisiones; 4) el sistema de
visualizacion de la imagen. Con este tipo de equipo se ha desarrollado una amplia variedad
de microscopias por electrones secundarios, retrodispersados, Auger, etc. Ademas, puede
hacerse andlisis quimico y, actualmente cuentan con dispositivos para hacer difraccidn de
electrones. En un MEB, un haz de electrones con una energia de 1 y 50 keV y en un vacio
de 107 bars, se hace incidir sobre una muestra gruesa, generando una serie de interacciones,
elasticas e inelasticas, un producto de estas altimas son los electrones secundarios, cuyas
energias son del orden de 3-5 eV. Este haz electronico sc focaliza sobre la superficie de la
muestra, se producen una serie de fenémenos, entre los cuales destacan, la emisién de
electrones secundarios con energias de unas pocas decenas de electréon-voltios y la reflexién
de electrones primarios que dan lugar al haz de electrones retrodispersados de alta energia.
La corriente emitida por la muestra se recoge y amplifica, los cambios de aumento se
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consiguen variando el tamaiio del area barrida en la muestra, mientras se mantienen
constantes las dimensiones de la imagen en la pantalla, del orden de 10 * 100 cm. En
general, los aumentos pucden variar entre 10x y 200 000x. La imagen de la muestra, se
forma con la totalidad de los electrones procedentes de la misma; esto es, los electrones
retrodispersados y los electrones secundarios. Los clectrones, son detectados por un
centellador y un fotomultiplicador. Los clectrones retrodispersados frecuentemente son
direccionales, s6lo revelan detalles de la muestra que estén en linea con el sistema de
deteccién, mientras que los secundarios, al no tener esa limitacién, muestran una imagen de
apariencia tridimensional (topografia de la nuestra) “% ¢, Con la microscopia electrénica
de barrido se evalué la respucsta del tejido ante la presencia del implante y viceversa, en la
interfase.

El Método del “Ion Sputtering”

Las muestras biolégicas desecadas son malas conductoras de la electricidad, por lo tanto se
necesita para su observacién un tratamiento, él cual nos aportara los siguientes beneficios;

1) Impedir que la muestra se cargue eléctricamente, de otra manera, al recibir el
impacto del haz de electrones la muestra se cargaria eléctricamente en forma
negativa y se distorsionaria la imagen o se podria impedir su formacién.

2) Facilitar la disipacién del calor producido por el bombardeo del haz de
electrones, el cual podria producir serias alteraciones de la muestra.

3) Aumentar la resolucién.

4) También se ha reportado que este proceso puede ayudar a aumentar la
estabilidad mecanica de la muestra, puesto que ¢l recubrimiento metalico es una
pelicula continua que cubre tanto la superficie de la muestra como la del
portamuestra, contribuyendo de esta manera a su sujecién. Aunque a este punto
lo consideramos muy controversial.

El método del “ion Sputtering” utiliza el fenémeno fisico denominado ionizacién que
tiene lugar en un gas a bajo vacio cuando se aplica un alto voltaje a dos electrodos entre los
que se interponen las moléculas gaseosas residuales. Debido al voltaje aplicado, los elec-
trones se aceleran hacia el anodo y en su trayecto chocan con moléculas de gas, fenémeno
que se manifiesta por emitir una luminiscencia o brillo dando lugar a un ion positive y un
electrén libres; en estas condiciones las moléculas de gas forman un plasma. Los iones
positivos son atraidos hacia el catodo y los electrones hacia el anodo. Los iones positivos
chocan contra el citodo con una energia proporcional al voltaje aplicado a los electrodos,
liberando finas particulas del metal del que esta construido. Estas particulas se dispersan en
todas direcciones en trayectorias erraticas no rectilineas.

El fendmeno que se denomina *“cathode sputtering™ consiste, en que sobre el catodo se
monta el metal con el que se va a recubrir la muestra y ésta, la situamos cerca del dnodo; el
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resultado es que se recubre con las particulas metilicas desprendidas del metal y la muestra
queda recubierta uniformemente.

El disefio basico de un “ion sputter” consiste en una campana de vidrio en la que puede
hacerse vacio con una bomba mecanica. Dentro de la campana estan dispuestos el catodo y
¢l anodo sobre el que cxiste un dispositivo para sujetar el portamuestra con la muestra.
Frecuentemente, cl catodo sec dispone en un plano superior y ¢l anodo en uno inferior,
aunque pueden estar en el mismo plano. El aparato se completa con un sistema que
proporciona alto voltaje ¢ indicadores de vacio, voltimetro-y amperimetro; asi como los
mandos para modificar estos parametros ¢%¢7),

ANALISIS TERMOGRAVIMETRICO (ATG)

Los andlisis térmicos son un grupo de técnicas por cuales se examinan las caracteristicas
termodinamicas de las muestras en funcion del tiempo y la temperatura, en una atmésfera
especifica. EI cambio de la temperatura se mantiene a una velocidad de calentamiento
constante y se habla entonces de una rampa de calentamiento. Se advierte que en la misma
muestra pueden aplicarse dos o mas rampas de calentamiento. La grafica obtenida se llama
“curva de termoanalisis”.

La termogravimetria es una técnica de analisis térmico, en donde se determina el cambio
de la masa de la muestra (pérdida o ganancia) en funcién de la temperatura y/o el tiempo.
Las tres formas de termogravimetria que son mias cominmente usadas se ilustran en la
figura 8:

(a) Termogravimetria Isotérmica, en la cual la masa de la muestra se registra en funcién
del tiempo a una temperatura constante (Figura 8.A).

(b) Termogravimetria Cuasi-Isotérniica, en la cual se calienta la muestra en una de serie
de segmentos de temperatura casi constante (Figura 8. B).

(c) Termogravimetria Dindmica, aquella donde la muestra se calienta en una atmésfera
determinada y donde la temperatura va cambiando en una pendiente constante. Los
estudios discutidos aqui serdn en referencia a la termogravimetria dindmica (Figura
8 C).

La curva, temperatura vs cambio de masa, proporciona informacién de la estabilidad
térmica y composicién de la muestra, pues la técnica ofrece gran informacidn, sobre los
procesos quimicos y fisicos que ocurren. En la figura 8 inciso D, se observa una curva de
termoanilisis sencilla, donde se aprecia ¢l cambio en la masa de la muestra. Donde T, es la
temperatura en la cual la muestra empieza a mostrar el cambio de su masa, que es detectado
por la termobalanza; Tz es la temperatura en la cual, la reacciéon que llevé al cambio en la
masa llega a su maximo valor, correspondiendo a la reaccion completa.

La estabilidad térmica de la muestra esta determinada por su capacidad para mantener sus
propiedades fisicas y quimicas sin cambio bajo ¢l calentamiento. La termogravimetria, nos
proporcionara la pérdida en peso del tejido 6sco a causa de la pérdida de agua, de la
pirdlisis de sus constituyentes organicos y de los cambios producidos por la temperatura en
las fases inorganicas. En este estudio se empled los porcentajes en peso("s' .

23




Tor T o Ty o :

T =
g8
s =
Ty TT 4
; : —
Ticmvaq ~__.>'L -
@ (B)" e
A (SALidA
B P
= 2
= .
= B (Slido)
™ ——p -

Temperatura —> L
G , S A (Sélido) —» B ( Sélido) positives C .
L@ ®) ‘
Figura 8. Se" muestran’ las’ tres  formas de la termogravimetria, (A) termogravimetria
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ESPECTROSCOPIA DE INFRARROJO (IR)

La espectroscopia, es el estudio de la interaccién de la radiacién electromagnética con las
moléculas de un material. La espectroscopia infrarroja, o IR, es un tipo de espectroscopia
que analiza las vibraciones moleculares. Para comprender la espectroscopia IR, se deben
entender los principios del movimiento armdnico simple. Para ello, podemos imaginar dos
esferas, o masas, conectadas por medio de un resorte (Figura 9).

Figura 9. Movimiento Arménico Simple

La esfera de menor masa, se movera con mayor facilidad que la otra, por lo que las masas
mas pequefias oscilan a mayor. frecuencia que las masas mas grandes. Un resorte
sumamente rigido, ‘es dificilmente deformable y rapidamente retorna a su forma original
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cuando se deja de aplicar una fuerza deformante. Por otro lado, un resorte débil se deforma
facilmente y demora mucho tiempo en volver a su forma original. De ahi que un resorte
mas rigido oscilara a menor. frecuencia que uno débil. El enlace quimico entre dos dtomos
se puede considerar como un oscilador arménico simple.

A cualquler temperatura por encima del cero absoluto, todos los pcqucﬁos osciladores
armonicos simples que constituyen una molécula se encuentran en vibraciéon. Asi, la
radiacién infrarroja, como cualquier radiacion electromagnética, puede caracterizarse tanto
por esta frecuencia de oscilacién, v, como por la longitud de onda, A.. Ambas estan
vinculadas por la relacién:

vl=c¢c

Donde ¢ regresenta la velocidad de propagacién de la luz, que en el vacio es una constante
(c =3x 10"’ cm/s). La longitud de onda de la radiacién infrarroja se expresa en micrémetros
o micras ym. La frecuencia se expresa siempre por el simbolo s™', que representa el niimero
de ciclos por segundo y por hertz, cuya abreviatura es Hz.

Como la luz infrarroja esta en ¢l mismo rango de frecuencia que las moléculas en
vibracién, si irradiamos una molécula en vibracion con luz infrarroja, absorbera aquellas
frecuencias de la luz que sean exactamente iguales a las frecuencias de los distintos
osciladores armonicos que constituyen dicha molécula. Cuando la luz es incidida, pequefios
osciladores de la molécula absorben la energia de la luz y tendran una amplitud de
vibracion mas grande. Esto significa que los "resortes" se estirarin mas que antes de
absorber la luz. La luz que no fue absorbida por ninguno de los osciladores de la molécula,
se transmite desde la muestra, a un detector y una computadora la analizara y determinara
las frecuencias que fueron absorbidas.

Antes, solo era posible obtener buena informacién irradiando la molécula con una sola
frecuencia de luz IR por vez. Esto llevaba mucho tiempo porque existe una gran cantidad
de frecuencias y debian realizarse muchos barridos para obtener un buen espectro. Ahora,
se utiliza el Algoritmo de la Transformada de Fourier, logrando irradiarse una molécula con
cada frecuencia de luz IR a la vez y obtener un espectro en muy poco tiempo %7, Ei
infrarrojo nos proporcionara informacién sobre la identidad y orientacién de los enlaces
presentes en la matriz organica y en la fase mineral. La espectroscopia de infrarrojo se usé
para determinar los grupos funcionales asociados al tejido dseo.
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cAPITULO ML !
S B : OBJETIVOS .

5 En‘ésté trabajo se evalia la posibilidad de emplear la aleacién zinalco como un biomaterial.
- Se analiza la recuperacion del tejido 6seo al estar en contacto con los lmplantes de zinalco
por diferentes periodos de implantacién.

: Esta evaluac:én estuvo basada en las siguientes técnicas:

A. Rayos X

- B. 'Microscopia clectrénica de Barrido
© C.. Espectroscopia de Infrarrojo

' D. Termogravimetria (ATG)

MATERIAL Y METODO

Se utilizaron 17 perros criollos sanos, jévenes, con un peso de 8 a 10 Kg A 9 de los cuales
se les implantaron clavos de zinalco (2% Cu, 18% Al, 80%Zn) y a los restantes se les
implantaron clavos de acero 316L, en el canal intramedular del fémur derecho, los
implantes con acero fueron practicados con el objeto de tener un grupo control, los clavos
tuvieron 5Smm diametro y una longitud de 10 cm.. El Dr. Salvador Martin realizé las
operaciones quinirgicas de los perros segiin “Guide for care and use of the laboratory
animals”. Los animales fueron anestesiados con pentobarbital sédico con una dosis de 25
mg/kg. Se consideraron diferentes periodos de experimentacién: 1, 2, 3, 6 y 9 meses.
Inmediatamente después de la operacién a los perros les fueron tomadas placas
radiograficas por el médico veterinario Benjamin Leén, y al cabo de cada periodo
experimental. Los perros estuvieron sujetos a condiciones de bioterio durante el tiempo de
experimentacion.
Al final de cada periodo fuecron sacrificados los perros y se extrajo el fémur implantado
para su estudio. Se prepararon muestras para las diferentes técnicas de estudio que se
aplicaron y que se presentan en la Tabla IV,
< El radiodiagnéstico permitié evaluar la posicién del implante, 1a remodelacién del
tejido y la reaccion del tejido ante el implante.

<> Con microscopia electronica de barrido se evalué la respuesta del tejido ante la
presencia del implante y viceversa, en la interfase.

< La termogravimetria se empled para examinar las diferencias entre los porcentajes
en peso de la fase organica y la fase mineral de las muestras.

<+ La espectroscopia de infrarrojo se usé para determmzu' los grupos funcionales
asociados al tejido 6seo.

Tabla IV. Identificacion de las muestras, tipo; tiempo de implanie, y andlisis realizado.
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Rx —‘Radlodmgnosuco. MEB —er'roscopm Electrénica de Barrido,
ATG = Termograwmema. IR speclroscopm Infrarroja.

Identificaci6én Tlpo dc Implnnte s Tlempo del- Andlisis Aplicado
de las muestras mplante
(meses)
AB e MEB, IR, ATG
5 R*, MEB
X - :IRx, MEB, ATG
23 > |Rx, MEB
v s ‘ Rx, MEB
X 3. Rx, MEB, IR, ATG
: VII 6 MEB, IR, ATG
K Ace ° MESB, IR, ATG :
3B Zmalco : 1 RX, MEB, ATG S
: : Zmalco S i RX, MEB, IR, ATG"
7 ~Zimlco |, |RX MBB, ATG
. G 3 : »!Z}i;_)a]‘g:ok. o k 3. RX, MEB, IR, ATG
M o 2iﬁqg§o 3 —,  [RX.MEB
F ~Zinaleo e MEB, IR, ATG
11 R :Zi_na!go .6 MEB -
3.0 ... Zinalco 9. MEB, IR, ATG ;
B ’ i Zinaico 9 MEB - —

RADIODIAGNOSTICO
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A los perros inmediatamente después de haber sido operados y al final de cada periodo
““experimental "les” fue tomada una placa radiogrifica en un_ Phillips. Modelo Diagnost 70,

“para después ser sacrificados o regresar al bioterio. Las radiografias reveladas en un Kodak
. Modelo RT X-Omat Processor, muestran la respuesta del huésped al material implantado.

. MICROSscOPiA ELECTRONICA DE BARRIDO

Una vez retirados los fémures dc los perros sacrificados, éstos fueron fijados en formal-
dehido al 10%. Después de ser fijados se cortaron transversalmente con una cortadora
South Bay Technology modelo 650, empleando un disco de diamante. El grosor de los
cortes de los huesos fue de 3-6 mm. Posteriormente los huesos fueron deshidratados en una
cdmara de vacio por un periodo de 3 a 5 dias. Al terminar el secado de los huesos, se les
aplicé un recubrimiento de oro cn el ion sputtering con un JEOL lon Sputter JFC-1100,
para ser observados en MEB. El MEB es un Leica-Cambridge Stereoscan 440.

TERMOGRAVIMETRIA

Las muestras utilizadas fueron pulverizadas en un molino de agata y posteriormente fueron
analizadas en un Thermal Anilisis System 9900, Du Pont 951. El calentamiento fue
realizado en un crisol de platino con una atmdésfera de oxigeno y con dos rampas, una de
temperatura ambiente hasta 1000° C con una rampa de calentamiento de 10° C/min hasta
1000° C y otra rampa de 20° C/ min desde 1000° C hasta llegar a temperatura ambiente. Se
analiz6 también la primera derivada de los datos obtenidos, para observar las temperaturas
especificas de las reacciones producidas en las muestras, utilizando el programa ORIGIN
6.0.

ESPECTROSCOPIiA INFRARROJA

La espectroscopia IR, es una técnica analitica relativamente sencilla. La muestra fue molida
en un molino de agata hasta quedar reducida a polvo. Este polvo resultante, se pulverizo
junto con bromuro de potasio, KBr, para obtener una pastilla compacta. El manejo de KBr
se justifica dado que esta sal funciona como ventana a la radiacién IR. Para los andlisis de
IR se usaron 0.0007 grs. de la muestra en polvo de hueso y se mezclaron con 0.07 grs. de
KBr, es decir, con una relacion en peso de 1:100. Las muestras fueron analizadas a 20, 200,
300, 400, 500 y 600 °C, cada pastilla estuvo bajo un tratamiento isotérmico durante 5
minutos a las temperaturas especificadas. Se utilizé un espectrémetro marca Nicolet 680,
los intervalos de registro estuvieron entre 300 y 4100 cm™.

28



CAPITULO IV

RESULTADOS

RADIODIAGNOSTICO

Conforme al protocolo inicial de investigacion, todos los perros, después de haber sido
intervenidos quirtirgicamente, les fue tomada una placa radiografica. Todas las radiografias
son similares a la Figura 10. En clla, se observa un clavo metalico implantado de forma
intramedular, cn el fémur derecho de los perros. En la amplificacién sc puede apreciar la
fractura cn la diafisis del hueso.

Figura 10. Radiografia tipo de un hueso fracturado y con un clavo
metalico intramedular, luego después de haber sido operado.

En ¢l grupo control, los perros implantados con accro 316L, sc observa en el primer mes
de implantacién una ligera inflamacién en la zona de union de las diafisis, un callo
mineralizado que une a la diafisis (Figura 11).

Figura 11. Radiografia de un hueso implantado con un clavo de Accro

316L en cl primer mes.
TESIS CON
FALLA DE ORIGEN




En todos los huesos implantados con acero 316L, después de los dos meses sc observa la
unién en la diafisis de lo que amtes fuc la fractura (Figura 12), csta muestra una
rchabilitacién cn proceso, sc espera obtener ¢l mismo desarrollo con los hucsos

implantados con zinalco.

Figura 12. Radiografia de un hueso implantado con Accro 316L
después de dos meses de la operacidn.

En los huesos implantados con clavos de zinalco, sec observan notorios signos de
inflamacion en el fémur. En la figura 13 no se exhiben indicios de algin callo mineralizado
en la fractura, por lo que se considera que existe tejido fibroso, pero dada su baja densidad,
no c¢s apreciable mediante esta técnica. En la figura 14 se observan signos de inflamacion
cn todo cl hueso, la densidad d6sca parece reducida, no obstante en cste hucso presenta un

callo mineralizado.

Figura 13. Radiografia de un hueso con implante de Zinalco después
de un mes de la operacion.
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Figura 14. Radiografia de un hueso con implante de Zinalco después
de un mes de la operacién.

En los huesos implantados con clavos de zinalco posteriormente al primer mes, sc
observa que en la zona donde ¢l tejido 6seo sufrié la fractura, se encuentra el tejido éseo
delgado y la didfisis, se encuentra inflamada hasta la epifisis dec la cadera (Figura 15).

Figura 15. Radiografia hueso con implante de Zinalco lucgo de dos
meses de la operacion.
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ESTUDIO DE MICROSCOPIA ELECTRONICA DE BARRIDO

Uno de los problemas por los cuales puede fallar un implante metilico, es que este sufta
una fractura. Y ninguno de los clavos implantados tuvo fractura.

1°" mes de implantacién:

En cl hucso con implante de acero, sc¢ pucede observar claramente que existe una
recuperacion. En la interfase, zona de contacto del material con el tejido, se observa tejido
6seo compacto y células que pucden ser células dseas, no se presentan fibroblastos,
tampoco se presentaran fibras, que pucdan ser consideradas signos de reaccion contraria al
implante (Figura 16).

11y e kv e s g
R S T

FFigura 16. A) Fémur implantado con Accro durante 1 mes, 500 x. B) Acercamiento de la zona
central de A, 1000 x.

En cl caso dcl implante de zinalco, parecicra que el hueso que estuvo alrededor del
implante tiene una estructura esponjosa y existe una clara desorganizacion del tejido dseo,
csta desorganizacion es mds notoria micntras menor es la distancia al zinalco. En este
periodo se forma una capa fibrosa alrededor del implante. Estas fibras tienen una
organizacion irregular conformando una red o cipsula alrededor del implante (Figura 17).

Figura 17. FFémur Implantado con Zinalco durante 1 mes, A) 100 x y B) 1000 x
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3 mes de implantacion:

En el tercer mes, se aprecia claramente en ¢l hueso implantado con accro la formacion de
hueso nuevo alrededor del implante, que muestra que ¢l implante no interficre de forma
destructiva con el proceso de recuperacion de la estructura 6sca (Figura 18).

Figura 18. Fémur Implantado con Accero durante 3 meses, A) 27 x y B) 100 x

En ¢l hueso implantado con zinalco, se forma una capa fibrosa alrededor del implante
(Figura 19). También cs apreciable la corrosidon del implante, esta corrosidn ¢jerce presion
hacia el exterior provocando microfracturas. Y seguramente liberando iones de la aleacion
hacia la regién periprostética.

Figura 19. A) Hueso implantado con zinalco 3 Meses. B) Acercamiento de la zona central de A,
se observd que existe una reaccidn adversa del tejido al matenal, por la presencia de corrosidn de
la aleacidn.
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6° mes de implantacién:

En el hueso con implante de acero 316L, sc observa que el implante no se presentan
sighos adversos y la estructuracion del hueso se encuentra en una forma normal, lleva a
pensar que ¢l acero no ha intervenido en la recuperacion del tejido, ni en sus actividades
metabélicas normales. Obsérvese las laminas caracteristicas del tejido (Figura 20).

WOLANTL D1 A U 4 RS ek
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Figura 20. Fémur implantado con acero durante 6 mieses, A) 500 x y B) 51 x

Los huesos implantados con zinalco presentan, como c¢n el primer mes, una
desorganizacién 6sea; tejido fibroso alrededor del implante. La desorganizacion osca es tal
que, aparecen pequciias lamelas de hueso, éstas se encucntran alteradas y en diferentes
direcciones (Figura 21).

Figura 21. Fémur implantado con zinalco durante 6 meses, A) 500 x y B) 100 x

34




9° mes de implantacion:

En el hueso quc estuvo sujcto durante 9 meses al implante de acero 316L, se pueden
obscrvar caracteristicas semejantes a los huesos implantados con acero de seis meses, cs
decir, presenta un patréon 6sco adecuado, cn algunas sc pucden observar las lamelas
dispucstas de forma transversal al implante y sobrepuestas. Alrededor del implante se
cncuentra hueso, no existe ninguna capa fibrosa (Figura 22).

i e av LAY 2 O S m3es
- W e e

Figura 22. Fémur implantado con acero durante 9 meses, A) 1000 x y B) 500 x

En el hucso con implante de zinalco; se puede determinar que el crecimiento
desorganizado cs ¢l patron constante; también es posible observar que ¢l hueso que se
encuentra mas Igjano del implante comienza a presentar fisuras; puede pensarse en la
existencia dec un(os) factor(es) que esti(n) actuando de tal forma induce esta
desorganizacion (Figura 23).

Figura 23. Fémur implantado con zinalco durante 9 meses, A) 23 X y B) 100 X
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- TERMOGRAVIMETRiA

Una curva caracteristica de ATG para el hueso fémur sano puede verse en la Figura 24 ®5),
En la curva se observan tres procesos térmicos que han sido identificados como su_.,ue( 6-00),

1) La pérdida de agua se encuentra entre la temperatura ambiente y 200° C. -

2) La descomposicion de la materia organica se localiza entre los 200 y 450° C donde
se observa la mayor pérdida de peso.

3) La combustién de los residuos organicos se halla entre 450 y 650° C. Después los
650 °C sélo se pueden encontrar residuos de la fase inorganica del hueso.

El porcentaje final en peso, correspondiente a la fase inorganica en huesos sanos se
encuentra reportada entre 55%%7 y 62%®%. Por medio de los resultados obtenidos por esta
técnica se puede evaluar la constituciéon del tejido. Los resultados conseguidos se
encuentran en la Tabla V.

PERDIDA DE MASA (%)
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Muecstra | Agua Desnaturaliza- | Combustién de | Fase Fase
e (Yepeso) |cidn de la fase |los residuos Orghinica |Inorgénica
organica organicos Total Residual
) (Yopeso) (Yapeso) (Yopeso) (% peso)
acelm 12.7 18.2 10.6 28.8 58.5
ace3m 5 21.5 12,5 34 61
ace6m 7 26 13 39 54
ace9m 11.5 18.5 11 29.5 59
Zinlm 13 44 27 71 . l§ I
Zinlm 6.5 315 365 68 | . 255 |- "
Zin3M 21.5 17.8 14.7 32,5 46
Zin6m 9 26 10 36 55
Zin9m 6.5 27.5 11 38.5 55

Tabla V. Pérdida en peso asociada con los procesos térmicos identificados en las
curvas de ATG de los huesos implantados con acero y zinalco con diferentes
contenidos en la fase inorganica.

La Figura 25 corresponde al termograma de un hueso implantado con acero durante 1
mes, en ella, se observan tres pérdidas de peso importantes: la pérdida de agua, la
descomposicion de la materia organica y finalmente la pirolisis de los residuos orgénicos,
antes mencionadas. El termograma muestra que el porcentaje en peso residual para la fase
inorganica es de 58%.

Hueso implantado con acero 1 mes
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Fig 25. ATG de un hueso implantado con acero
B S durante 1 mes.
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La Figura 26, se ¢ '
porcentaje en’ peso asociado a la fase morgamca ‘de 61%

Hueso Implantado con acero 3 meses
""" Derivada

‘é

8

Hueso implantado con acero 6 meses :
e Denvada

PERDIDA DE MASA (%)

“TEMP RATURA (°C)

anura 27 ATG deun hueso 1mplantado con acero
. durante 6’ meses
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El termograma de la ﬁgura 28. corresponde a un hueso lmplan!ado con acero duranle 9
meses, la fase morgémca presento un 59%.: N

8 8

PERDIDA DE MASA (%)

0. 100, 200 300 - 400 500. 600 700 BOO
TEMPERATURA (°C)
Figura 28. ATG de un hueso implantado con
acero durante 9 meses.

En los huesos implantados con zinalco se aprecia en los primeros meses de implantacion
un considerable incremento de la porcién organica del hueso, en relacién con los huesos
implantados con acero y a los datos obtenidos de la literatura. Este incremento de la fase
organica en funcién del tiempo, se va reduciendo, hasta llegar a niveles similares a los
huesos implantados con acero y a los de un hueso fémur sano.

En el primer mes de implantacién de los huesos con zinalco, se aprecia un considerable
incremento de la porcién orgadnica del hueso. En este primer mes, los porcentajes
encontrados para la fase inorgénica residual estin entre 25.5% (Figura 29A) y 16% (Figura
29B). Al contraponerse estos datos con los datos correspondientes a los huesos implantados
con acero (56%) y con los datos obtenidos la literatura para hueso fémur sano (62% y
55%), € incluso en callo dseo secundario (45.4 %), se advierte que los porcentajes en peso
de la fase inorganica de los huesos implantados con zinalco por un mes son muy bajos. En
el tercer mes de implantacién de los huesos implantados con zinalco, se observa un
incremento en la fase inorganica, pero no e¢s aun equivalente a los huesos implantados con
acero y los de un hueso sano. En los huesos implantados con zinalco durante 6 y 9 meses, el
porcentajc en peso de la fase mineral parece estabilizarse, esta tendencia puede observarse
cn la figura 32.
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Hueso implanlado con zlnalco 1 mes

Hueso lmplantado con zinalco 1 mes
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,'Figv'nra 29 Tén'nogra:nas de huesos implantados con zinalco durante 1 mes.

Las curvas para el tercer mes de implantacién, muestran un porcentaje en peso de 46% en
la fase inorgéanica Figura 30 .

Hueso lmplantado con zlnalco 3 meses
oo Denvada :
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Figura 30. Termograma de un hueso implantado con

zinalco durante 3 meses.
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. El incremento del porcentaje de la fase organica con el paso del tiempo sc va reduciendo
_hasta llegar a niveles similares a los huesos implantados con acero y a los datos publicados.
Hacia el sexto mes experimental los porcentajes en peso para la fase inorganica son de 55%
y.para el noveno mes es el mismo. Parccidos a los datos experimentales del acero y para los
‘obtenidos en la literatura (Figura 31).

Hueso Implantado con Zinalco 6 Meses — Hu&so implantado con zinalco 9 meses
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Figura 31. Teﬁnqgramas de hueso implantados con zinalco durante 6 (A) y 9 (B) meses respectivamente.
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Fi lgura 32 Tendencm en el contemdo dela fase inorgénica en los huesos
" 1mplantados con acero y zinalco.
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ESI'EC’I‘ROSCOI‘iA DE INFRARROJO

La espectroscopia infrarroja.proporciona informacién quimica de la estructura de la matriz
orginica y de la fase mineral del tejido 6seo. Dado que es sensible a enlaces quimicos,
proporciona informacion de la identidad de las especies idnicas presentes en el tejido 6seo,
como fosfatos, carbonatos, oxhidrilos, proteinas y lipidos. Los espectros obtenidos en las
muestras fueron analizados comparando las bandas vibracionales en cada muestra. Los
cambios comiinmentc observados en los espectros del grupo experimental, se compararon
con los datos del grupo control, y con trabajos publicados.

El espectro, consiste de varias bandas vibracionales de los componentes de la fase
orginica y de la fase inorganica. La identificacién de las bandas observadas en los
espectros, estuvo basado cn la literatura y se muestran en la tabla VI. El espectro de un
fieso fémur sano se observa en la figura 3389,

Tabla VI: Identificacién para las bandas de Infrarrojo.

Ntmero de Banda | NUimero de Onda Tipo de Enlace
en Gréfica -+~ | i oem®
: i -~ .:3450-3300 Estiramiento O-H
3100-2900 Lipidos y carbonato
1740 Materia Organica>C=0
"1700-1595 Amida 1
1565-1550 Amida Il
: "1500-1400 Carbonatos
1250 Deformacién P-OH
1098-1050 Estiramiento de P-O
988-960 Estiramiento P-O
890-840 Carbonatos
: 610-525 torsién PO
(S0 LR I 470 Torsién O-P-O
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Figura 33. Espectro carac-
* teristico de espectroscopia
:.infrarroja - para un hueso
** fémur sano. )

sunre
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En la region espectral de 3450-3300 cm™ se encuentra una banda amplia asignada al
estiramiento del enlace O-H. Entre los 3100-2900 cm™ se encuentra otra banda, la cual, se
ha asignado a lipidos y carbonatos, auntiue s6lo en una referencia se hace mencién de que
en esta banda, se encuentren carbonatos'®®). Alrededor de los 1740 cm’! se encuentra una
tercera banda correspondiente a un enlace tipo C=0. Entre los 1700-1595 cm™ y cerca de
los 1565-1550 cm™, se encuentran las bandas de absorcién de la amida I y la amida 11,
respcctivamente.

La frecuencia de vibraciéon de carbonatos mas importante en el tejido 6seo, se encuentra
entre los 1500-1400 cm™ (forma v3), aunque esta banda se halla traslapada por otras bandas
de absorcion, pertenecientes a proteinas (CH, amida II, COO") o glicosaminoglicanos (NH).

La fase inorganica del hueso, es una apatita poco cristalina, en comparaciéon con otras
apatitas biolégicas como en la dentina. Por esto, las bandas generadas por los cristales
Gseos, se encuentran sobrepuestas y ensanchadas. A pesar de estas dificultades, en trabajos
anteriores, se ha obtenido evidencia de la presencia de carbonatos en la region espectral de
890-840 cm™ (forma ;). estc dominio esta libre de absorcion de ciertos constituyentes
organicos.

En la fase mineral del tejido 6seo, se presentan dos iones ortofosfatos inorganicos: PO,y
HPO4%. El ién libre PO,s* es tetraédrico y presenta cuatro formas vibracionales. Las formas
v y vz son normalmente inactivas en espectroscopia infrarroja, cuando el ién, es un
tetracdro de simetria regular, y sélo dos formas se pueden observar, las bandas de vi y v,.
En las apatitas biolégicas la forma v, se encuentra representada por una banda angosta en
1000-950 cm™', en una apatita poco cristalina, aparece como un hombro de la banda de la
forma vs, la forma v, produce una banda borrosa en 470 cm™'. En este trabajo se enfoca a
las formas v3 y vs, las cuales, producen las bandas de absorcidon mas intensas del i6én PO,
El ién HPO4* se considera como un tetraedro de PO4*" distorsionado.
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El dominio v; del i6n ortofosfato, consiste de una banda de absorciéon ancha que
generalmente, se fractura dentro de dos componentes, una entre 1200-1085 cm™! y otra en
medio de 1085-900 cm™. La posicién de las bandas, asi como, la intensidad de las mismas,
puede tener variaciones considerables de muestra en muestra. En el hueso, la intensidad de
estas bandas varia con el envejecimicnto. En ¢l hueso joven, las bandas alcanzan un
maximo, mientras cn hueso vicjo sélo aparece un hombro en la banda 1100 cm™'.

El dominio v, consiste de dos bandas principales (entre los 600 cm™ y 560 cm™), las
cuales se encuentran superpuestas en una banda amplia, sin que se presente absorcién de
algiin componente de la matriz orgéanica.

Las muestras fueron sometidas a un tratamiento térmico, como se detallé antes, para
resaltar el espectro de la estructura cristalina del tejido. Al calentar las muestras, es notable
que la banda correspondiente al OH™ (3450-3300 cm™') es la que mas rapidamente se ve
disminuida, esto indica que los grupos OH- se eliminan en gran parte cuando la muestra se
calienta a 200°C, conforme se va aumentando la tempecratura esta banda se elimina
completamente. Asi, la eliminacion total de los grupos hidroxilo es entre los 300-400°C y la
materia orgénica alrededor de los 400-500°C. Estos resultados, corresponden a las pérdidas
en peso de los resultados obtenidos por termogravimetria.

En todos los espectros obtenidos, las bandas encontradas se observan a frecuencias
similares a las presentadas en la figura 33, y en concordancia con la tabla VI.

En la figura 34A, sc observa cl espectro de un hueso implantado con acero durante 1 mes.
Los mayores cambios respecto a un hueso sano, pueden ser observados en la region
espectral de 1200-900. Estas bandas corresponden a la forma v; de los fosfatos. En la
figura, se ve claramente que la banda designada como &8 decrece en forma considerable.
Ademas, la banda asignada como 7, es normalmente un hombro en la banda 8, se halla de
forma independiente. En el dominio v4 de los fosfatos, en el que normalmente se observan
dos bandas, se advierte una banda ancha. Las bandas de los carbonatos son muy pequeiias y
no se encuentran bien definidas. La figura 34B pertencce al espectro de un hueso’
implantado con zinalco durante un mes. Los mayores cambios con respecto a un hueso
normal se encucntran en las bandas /0 y //. La banda /0 se encuentra sobrepuesta sobre la
banda 7/, por lo que parece un hombro. La banda /7, esta banda no esta bien definida y se
encuentra ensanchada.

A — Hueso Implantado con Acero 1 mes B — Hueso Implantado con Zinalco 1 Mes
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Figura 34. Espcctros de mﬁ‘arro_lo, FTIR de huesos con implantes metalicos durante un mes.
A) acero 316L B) zinalco .
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En la figura 35A, se muestran los espectros correspondientes a un hueso implantado con
acero durante 1 mes y sometido a tratamientos térmicos. En los espectros se¢ pucde observar
la pérdida de las bandas seilaladas como /, 4, 5, 6, 7, 8, 9 y /0, conforme se aumenta la
temperatura y permaneciendo la banda //. El cambio mas notorio es la velocidad con que
se van desapareciendo las bandas correspondientes al OH™, amida I, y amida II. Las bandas
de la fase mineral deberian acentuarse. Este sistema cs inestable, pues bajas temperaturas
sufre cambios grandes la estructura cristalina del hueso. A los 600°C sélo es observable la
banda /7.

La figura 35B presenta los espectros infrarrojo para un hueso implantado con zinalco por
un mes y tratamientos térmicos. En estos espectros se observa que conforme la temperatura
aumenta, se pierde la banda 6. La banda 8 también pierde mtensndad a la vez que, la banda
10 se pierde. Aparecen dos nuevas bandas entre 820 y 680 cm™, sus maximos se encuentran
en 798 y 720 cm™, que podrian corresponder a ortofosfatos metalicos. Finalmente, la banda
11 conforme aumenta la temperatura va teniendo mcjor definicién.

A Hueso implantado con acero 1 mes B Hueso implantado con zinalco 1 mes
20°C

H

300°C
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Figura 35. Espectros de infrarrojo, FTIR, de huesos con implantes metalicos
durante 1 mes. A) acero. B) zinalco

La figura 36A, se presenta un espectro de un hueso implantado con acero durante 3
meses. No se observan variaciones significativas en las bandas. En el espectro de hueso
implantado con zinalco por 3 meses corresponde a la figura 36B. La variacién mas fuerte
respecto al hueso sano se¢ encuentra registrada en la banda 70, perteneciente a la forma v, de
los carbonatos. Esta se encuentra como un hombro en la banda 7/, la cual tampoco se
encuentra bien definida.

En la figura 37A, se observa ¢l espectro de una muestra de hueso implantado con acero
durante 3 meses y los correspondientes tratamientos térmicos. A diferencia de la figura
33A, no se observa que las bandas de la fase mineral del tejido se desvanezcan. Aunque la
banda 8, correspondiente al estiramiento P-O, pierde definicién con respecto a la figura 33.
En la figura 37B, corresponde a un espectro de un hueso implantado con zinalco durante 3
meses y con tratamientos térmicos. Esta muestra es de resaltar la pérdida de la banda 6, que
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Flgura 37. Espectros de infrarrojo de huesos con |mplantes metalicos durante 3 meses,
somendos a tratamientos térmicos. A) acero 316L B) zmalco
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. -La figura 38A pertenece a un hueso implantado con acero por 6 meses. En este espectro

“se puede observar la banda 3, correspondiente a lipidos y carbonatos, que en espectros
‘anteriores no habia sido posible distinguir. La banda 2, tienc una gran intensidad y la banda
12 esta muy acentuada. Las otras bandas de fosfatos y carbonatos s¢ encuentra mgjor
definidos. La figura 38B, pertenece a un hueso implantado con zinalco durante 6 meses, en
este espectro no se observa la banda 3, y la banda 2 no se encuentra definida. La banda 12
casi no sc observa. En las otras bandas no se encuentran cambios significativos respecto al
acero.

A ———— Hueso Implantado conacero6meses B — Hueso Implantado con Zinalco & Meses

A Hueso implantado con acero 6 meses B Hueso lmpiénladé con zinalco 6 meses
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Fxgura 39. Espectros de mfrarro_|o de huesos con mplantes rﬁétélicos durante 6 meses,
someudos a tratamlentos ‘térmicos. A) ace o 316L B) zinalco
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_ En la figura 39A, se presenta un espectro de un hueso implantado con acero durante 6
meses y sus correspondientes tratamientos térmicos. En estos espectros se observa que la
banda 2 va perdiendo definicién conforme se aumenta la temperatura, hasta desaparecer
totalmente a los 500 °C, la banda 3 desaparece al llegar a los 300 °C. No hay mas cambios
sobresalientes con respecto a la figura 33. En la figura 39B sc presentan los espectros
pertenecientes a un hucso implantado con zinalco durantc 6 mesecs y sus respectivos
tratamientos térmicos. No hay cambios significativos con respecto a un hueso sano.

El espectro correspondiente a un hueso implantado con acero durante 9 meses se presenta
en la figura 40A. La banda 11, correspondiente a la torsién del PO,*, se halla poco
definida. La figura 40B pertenece a un hueso implantado con zinalco por 9 meses, los
cambios mas significatives, pueden encontrarse en las bandas de los fosfatos. La banda 8,
que corresponde al estiramiento P-O, se desdobla en dos, esto puede ser observado en
espectros de huesos sanos a los cuales se le ha aplicado una deconvolucién a las bandas,
que es el desenmarafiamiento de las bandas sobrepuestas. En el lugar de la banda 70 se
aprecian dos bandas donde la que se halla hacia la izquierda del lector es la banda de los
carbonatos. Y a la derecha de la banda 70 aparecen dos nuevas bandas en 795 y 645 cm™!
que corresponde a ortofosfatos metidlicos. En la banda elegida como 7/, es mas pequeiia en
relacion a la del hueso sano.

A — Hueso Inplantado con Acero 9 Meses B -— Hueso Implantado con Zinalco 9 Meses

o

4000 xm m 'zm zm ‘15m
E NnerodeChda(an)

F xgura 40 Espectros de mfrarro_lo, FTIR, de huesos con xmplantes metalicos durante 9 meses.
) A) acero 316L B) zinalco
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En la figura 41A, sc presentan los espectros de un hueso implantado con acero durante 9
mieses 'y sometido a tratamientos térmicos. En estos espectros se puede observar que la
banda 6 disminuye su intensidad, hasta desaparecer a los 500 °C. La banda & va perdiendo
su forma conforme aumenta la temperatura. La banda 70 al aumentar la temperatura a los
200 °C se ensancha de 920-820 cm™', posteriormente, conforme continua el aumentando la
temperatura se va adelgazando hasta Hegar a ser una banda bien definida, con un maximo a
los 950 cm™, es decir se esta llevando a cabo un proceso en el cual la banda /0, asociada a
los carbonatos, desaparece y se transforma en la banda 9, rclacnonada con el estiramiento P-
O. A los 200 °C aparece una banda entrc los 820-770 cm’, que es asoclada con los
ortofosfatos metalicos. A los 300 °C esta banda se ensancha de 820 a690 cm™ y al llegar a
los 500 °C se desdobla en dos bandas, la primera 820-770 cm™ y la segunda 770 a 690 cm™’
Esta ultima llega a tener un maximo a los 600 °C en 720 cm’!, también asociada a
ortofosfatos metahcos La banda 7/ a los 20 °C se encuentra desdoblada en dos bandas, en
575 y 530 cm’', respectivamente. A los 200 °C este desdoblamnento se pierde, para
reaparecer a los 600 °C la fractura ahora a los 607 y 565 cm™

A Hueso implantado con acero 9 meses B Hueso implantado con zinalco 9 meses

T T . T - T T —~— T Y
3509 3000. 2500 2000 1500 1000 500 3500 3000 2500 2000 1500 1000 500
ST Numero de Onda Numero de onda (cm™)

Fx gura 4l Espectros de infrarrojo de huesos con implantes metalicos durante 9 meses,
sometidos a tratamientos térmicos. A) acero 316L B) zinalco

Por otro lado, la figura 41B, corresponde al espectro de un hueso implantado con zinalco
durante 9 meses y sometido a tratamientos térmicos. La banda 6 va desapareciendo
conforme aumenta la temperatura. La banda & a los 20 °C presenta un desdoblamiento en
los 1135 cm™ y a los 1063 cm ‘!, esta reportado que a los 1100 cm-1 se encuentra un
carbonato asimétrico®®?. Sobre la banda 8 aparece un hombro correspondiente a la banda 9,
que desaparece a los 200 °C, a esta misma temperatura se pierde la banda doble, para
retormar a los 500 °C, los maximos sc encuentran en 1140 y 1085 cm’. La banda
denominada /0 a los 20 °C se encuentra sobrcpuesta con otra banda, la banda superpuesta
se encuentra entre 910 y 730 cm™, y con dos maximos en 875 y 975 em™\. A la derecha de
la banda 70 a 20 °C aparece otra banda entre 690-630 cm™* , con un maximo en los 658 cm™,
esta banda se perdera a los 200 °C. A los 200 °C grados la banda /0 desaparece y aparece
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una banda entre los 930-820 cm™!, y a su lado derecho se encuentra una nucva banda entre
los -820-760 cm™. Es decir, como efecto del aumento de la temperatura las bandas
superpuestas s¢ desdoblan y se pierde la banda correspondicnte a los carbonatos en todas
las tempecraturas subsecuentes. La banda de los 930-820 al aumentar la tcmperatura se va
definiendo para al llegar a los 600 °C como la banda 9. La banda que esta superpuesta con
la banda 10 varia solamente en intensidad pero no sc pierde ante el aumento de la
temperatura. A los 500 °C aparece una banda entre 750 y 700 cm™’, con un maximo a los
721 cm’™. La banda 11 presenta también cambios, se puede observar que no se encuentra
bien definida, pero conforme aumenta la temperatura se pierde la doble banda en los 200 °C
y después de los 400 °C reaparece. La banda /2 al llegar a los 500 °C  se ensancha y se
desdobla en dos bandas con maximos en los 498 y 468 cm™'.




CAPITULO V
T CONCLUSIONES

RADIODIAGNOSTICO

Para el diagndstico por medio del uso de Rayos X, es de suma importancia la definicién
de las lineas de contomo del hueso, ya que es esto lo que se puede interpretar. Lineas bien
definidas implican que el tejido se encuentra bien organizado y mineralizado.

En el caso del clavo de acero, es notorio que las linecas de contorno del hueso a medida
que pasa el tiempo, son mas definidas, indicando una recuperacién normal, pasando por una
etapa en la que se nota claramente la formacion de un callo éseo, mismo que al
reabsorberse da lugar a un hueso sano.

Para el caso de los huesos implantados con Zinalco se observan signos de inflamacion en
todo el fémur, todo el tiempo que dura ¢l implante colocado en ¢l fémur. Esta respuesta
inflamatoria esta cambiando su estructura, es la razén de que las lineas no estén bien
marcadas, sino nebulosas. En las radiografias de los perros implantados con zinalco las
lineas del hueso fémur no estan definidas para ningin periodo de implantacion, se hacen
mas difusas a medida que el tiempo pasa lo cual puede ser causado tnicamente por el clavo
de zinalco. Un mes después de haber sufrido el traumatismo deberia haber un callo éseo
mineralizado y bien limitado en sus contornos, consideramos que en la diafisis en fractura
debe encontrarse fibras de coligena. El proceso de rehabilitacion se encuentra retardado por
la aleacion Zinalco, pues la inflamacion aguda fomenta la formacién de fibras de coldgena,
la desorganizacion del tejido y finalmente la necrosis del mismo 8:6572),

MICROSCOPIiA ELECTRONICA DE BARRIDO

En las fotografias obtenidas mediante Microscopia Electrénica de Barrido observamos la
respuesta del tejido hacia el implante.

En los huesos implantados con Acero 316L es notable que desde el primer mes de

implantacioén el tejido ha respondido adecuadamente. En todos los implantes metalicos que
se han implantado siempre se desarrolla alrededor de ellos una capsula de tcjido fibroso,
colagena tipo 1 y III, se sabe que esta capsula puede tencr una duracién de una a dos
semanas, siempre que el implante no provoque reacciones adversas.
En la Figura 16 se puede observar que alrededor del clavo intramedular se encuentra hueso
compacto y células osteoblasticas, reflejo de un buen metabolismo del tejido. No se
observan fibras alrededor del implante, signo de que estas ya fueron absorbidas por el
organismo. El implante no presenta signos de corrosién. En los siguientes periodos
experimentales se aprecia la formacién de hueso nuevo, estructuras caracteristicas del tejido
6sco como lamelas sobrepuestas, Figura 20. En general las fotografias observadas de los
huesos implantados con Acero 316L reflejan un buen metabolismo.

En los huesos implantados con Zinalco encontramos varias caracteristicas anémalas. En
la figura 17 podemos observar en la zona donde estuvo el implante una desorganizacién
6sea que incluso llegan a parecer estructuras similares al hueso esponjoso, en la zona donde
al mes de implantacion se deberia encontrar hueso compacto esta desorganizacidén es mas
notoria, esto se acrecenta mientras mayor es la cercania al implante. Es como si alrededor
del clavo de Zinalco se estuviera desarrollando un halo cilindrico que afecta al hueso.
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Adcmas también sc puede encontrar tejido fibroso alrededor del implante. En este primer
mes se observan signos de corrosién del clavo intramedular de Zinalco.

Para el tercer mes son aiin notables los rasgos de la desorganizacion del tejido dseo, se
cncuentra tejido fibroso alrededor del implante. Igualmente se mantiene la corrosion del
implante de Zinalco, mostrando un incremento del volumen ocupado por los productos de
dicha corrosion, provocando puntos de fractura y microfracturas en la zona periprostética
del tejido Gseo. Al sexto mes de implantacién con clavos de Zinalco, se manticnen las
fibras alrededor del implante, estas fibras parecen ramas alineadas. Al 9° mes experimental,
la corrosién en los clavos de Zinalco parece estar pasivada. No obstante el desarreglo de la
estructura 6sea parece irreversible. Se aprecian fibras y son visibles las microfracturas del
tejido Oseo.

Es notorio que los clavos de Zinalco presentaron una adaptabilidad bioldgica inconve-
niente, pues necesariamente existiecron eventos electroquimicos en la zona de contacto entre
el tejido y el material que dieron lugar a la corrosion del implante. La corrosion ciertamente
libera iones alrededor del tejido, estos iones metilicos actuaron de tal forma que ocurren
efectos contrarios a los esperados. Los productos de corrosion ejercieron fuerzas mecanicas
suficientes para causar una osleo%(inesis imperfecta, también provocaron puntos de fractura

y microfracturas en el tejido 6seo’>31,

TERMOGRAVIMETRIA

Con las curvas de TGA se pueden observar [os cambios que tiene el tejido éseo cuando ha
sufrido algin traumatismo.

Si analizamos con cuidado los termogramas y la tabla V de esta tesis para los huesos
implantados con Acero, encontramos que los porcentajes en peso para la fase mineral
sobrepasan los datos reportados por Civjan, a excepcion del termograma de la figura 25.
Por tanto consideramos que cstos huesos tuvieron una buena adaptabilidad al implante,
pues el implante no interrumpid la reestructuracion del hueso. También se encontré que el
hueso con implante de Acero a 1 mes de implantacién se encuentra en una de las etapas
mas avanzadas de la recuperacion del tejido. Podemos afirmar que después del primer mes
las propiedades térmicas del hueso y los porcentajes de la fase mineral del hueso, no
indican una diferencia significativa entre ellos y las de un hueso normal.

Mientras que en los huesos implantados con Zinalco se aprecia después del primer mes de
implantacién un considerable decremento en peso en la fase mineral y la fasec organica
resulta tener porcentajes sorprendentemente altos. Tomando los datos obtenidos en la
literatura, los valores de los huesos implantados con Zinalco a 1 mes se asemejan a la
organizacion del coagulo y a la formacion de fibras de colagena después de la lesion y los
coagulos y fibras de colagena se esperan en la primera y segunda semana, para la cuarta
semana de estar en recuperacion en el tejido dsco se espera cuando menos la formacién de
un callo dseo primario, por lo que se hace patente que estos huesos han estado sometidos a
ciertos eventos que de alguna forma alteran o retardan la recuperacién del hueso.

Para el tercer mes de implantaciéon con Zinalco encontramos valores de la fase inorganica
son 46% en peso, correspondientes a una estructura de callo primario, cuando ya han
pasado 16 semanas de la operacién, tiempo suficiente para encontrar una estructura ésea
funcional. Es evidente que los huesos implantados Zinalco no han tenido una evolucién
satisfactoria ®%
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INFRARROJO

Para el caso del hueso implantado con Acero durante 1 mes es evidente, que existen
cambios en la estructura cristalina de la apatita. Las bandas se encuentran bien definidas,
pero al aumentar la temperatura el sistema se vuelve inestable perdiendo gran parte de las
bandas caracteristicas de la apatita. Es curioso que en los espectros de infrarrojo, ciertas
bandas de la fase mineral desaparezcan cuando en los resultados de TGA para este mismo
tiempo experimental existe un buen porcentaje en peso de esta fase, lo que sugiere que el
implante esta afectando a la apatita.

Para los huesos implantados con Acero durante 3 y 6 meses, existen ligeros cambios entre
cllos, sin embargo se observa la conservacién de las bandas de apatita.

Para todos los espectros implantados con Zinalco, es notorio que conforme se va
aumentando la temperatura las bandas de los carbonatos se van disminuyendo hasta ser
lmpercepubles En las bandas de los grupos fosfatos también se observan cambios que
segiin Nyquist pertenccen a ortofosfatos metalicos. Segin Bigi® y LeGeros ¥, el zinc
puede se absorbe por la superficie de la apatita, incorporiandose. El zinc asociado a la fase
apatita promueve la conversion de HA a B-TCP y favorece la incorporaciéon de grupos
fosfatos por CO3”". La presencia del zinc a concentraciones altas, promueve la formacién
del fosfato de calcio amorfo, ACP o fosfato B - tricalcico (B-TCP), existe un decremento en
la cristalinidad de la apatita causada por los iones metilicos de la corrosién ¢!

En todas la pruebas realizadas es innegable que la presencia de la aleacién Zinalco es
desfavorable para la recuperacion del tejido 6seo.

La aleacién Zinalco al estar en contacto con el tejido dseo y los fluidos biolégicos,
presenta corrosion desde el primer mes.

La respuesta. del tejido a los iones metahcos liberados por la corrosién, es una
inflamacién aguda.

, Los iones metalicos liberados en el tejndo 6seo, son capaces de cambiar la estructura de
la apatita.

Por todo lo anterior, no recomendamos la utlhzacnén de 1a aleacién zinalco (80% Zn,
18% Al, 2% Cu) como biomaterial.: -
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