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Resumen

El aumento en la edad de los seres humanos, taaejaga la degradacion del hueso, su
enfermedad o trauma. Actualmente, el reemplazo desds fracturados por
osteoporosis y otras enfermedades crénicas deknsst musculo esquelético
relacionadas con la edad, es uno de los probldmaalud publica mas importantes.
En las cirugias de reemplazamiento 6seo, comojempéo en artroplastias de cadera o
rodilla y para fijaciones ortopédicas en osteosiatese emplean principalmente
materiales metéalicos. El uso de materiales cer@mycqoliméricos esta restringido
debido a su fragilidad intrinsica o baja resistemsecanica.
Los materiales metalicos presentan baja biocompddtd mecanica, dada su gran
diferencia en sus modulos de elasticidad con lb$akeso alojante. Esto produce una
falla de transmision de la carga aplicada, tomanda parte desproporcionada el
dispositivo protésico respecto a la que soporttejelo 6seo. Esto lleva en algunos
casos a la osteoporosis y aflojamiento del implaateel tiempo, que obliga a su retiro
y reemplazo por uno nuevo con los riesgos que @apiha nueva cirugia de revision.
El titanio y sus aleaciones presentan la mejordmgaatibilidad mecanica entre todos
los biomateriales metélicos dado que poseen valtgenodulo elastico del orden de
100 GPa, aproximadamente la mitad del acero inbledg las aleaciones CoCrMo,
pero todavia muy alejados al que presentan loobuasnanos.
En este trabajo de tesis se propuso desarrollapyoimetalurgia estructuras porosas
de titanio con caracteristicas similares a la dehlaesos, que presenten una adecuada
biocompatibilidad mecanica y oseointegracion pamauso en la fabricacion de
implantes éseos, empleando como material precpcdeos de hidruro de titanio.
Para la obtencion de estructuras de titanio porssaample6 el proceso de particulas
espaciadoras, que consiste en mezclar los polveistarizar con componentes que
volatilizan a bajas temperaturas y que al haceldgan espacios vacios (poros) en la
estructura. Posteriormente al elevar la temperalkosapolvos sinterizan formando
paredes metalicas alrededor de los poros creadomprente.
Se investigé la influencia de los principales patios del proceso; porcentaje y
granulometria de las particulas espaciadoras,gore® compactacion, temperatura y
tiempo de sinterizacion, sobre los valores de nwdal elasticidad, limite de fluencia y
microestructura. Los resultados obtenidos indiaae q
» Es posible ajustar los valores de modulo de eldaticy limite de fluencia de los
compactos porosos de titanio producidos, de mageease asemejen a los que
poseen tanto los huesos trabeculares como cedical
» Se pueden adecuar las porosidades alcanzadas, wallmes requeridos para
satisfacer las necesidades de vascularizaciomgpoate de productos metabdlicos
qgue son fundamentales en la formacion del tejiém.6s
= El rango de tamafio de poro alcanzado se encuenteatro de los valores
adecuados, para una correcta integracion del ragpenioso con el hueso alojante ya
gue permiten una buena migracién y adhesion celular
Finalmente se puede concluir que a través del iestadlizado en este trabajo de tesis,
se ha podido cumplir con el objetivo planteado deadollar estructuras de titanio
porosas por pulvimetalurgia con caracteristicasilaies a la de los huesos, que
presenten biocompatibilidad mecénica y oseointé@nacue podrian utilizarse para la
fabricacion de implantes.
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Abstract

Bone degradation, illness or trauma are consequanaging. Replacement of fractured
bones, caused by osteoporosis and/or other agiagdechronic diseases in the human
musculoskeletal system, is one of the most impopesblems in public health.
In bone replacement surgeries such as hip or kmdeoplasty, and orthopedic
temporary fixation devices, mainly metallic matéyiare employed. The use of ceramic
and polymer materials is restricted due to theinnsic brittleness or low mechanical
strength.
Metallic materials have poor mechanical bio-coniphtly as consequence of the large
difference between their elastic moduli and thet lmmes. This difference produce a
failure in the transmission of the applied load,evehthe prosthetic device supports
disproportionate part of it in comparison to the aupported by the bone tissue. Over
time, this leads in some cases to osteoporosighentbosening of the implant, forcing
its extraction and replacement with a new one, i risks involved in a revision
surgery.
Titanium and its alloys have the best mechanicalcompatibility among all metallic
biomaterials, considering that they possess elastiduli values in the order of 100
GPa, about half of that of the stainless steel taedCoCrMo alloys, however still far
from that of human bones.
In this thesis, we proposed to develop porousititanstructures by means of powder
metallurgy, and titanium hydride as starting malemvith characteristics similar to that
of bones aiming to obtain proper mechanical bioqeatibility, and osseointegration
aptitudes.
A space-holder process was employed to obtain gaitanium structures. It consisted
in mixing the powders to be sintered with composetitat volatilize at low
temperatures creating voids (pores) in the strectiBubsequently, at elevated
temperature the powder-metal is sintered formindgjswaround the pores previously
created.
In the thesis, the influence of the main parametdrshe process -percentage and
particle size of the spacer material, compactioesgure, temperature and time
sintering- on the elastic modulus, the yield sttengalue, and microstructure were
studied.
The results showed that:
= Elasticity moduli and yield strength values canddgusted in the produced porous
titanium compacts to values comparables to the aressured in trabecular bones
and cortical bones.
= Porosity can be adequated to achieve values eztjtir meet vascularization and
transport needs of metabolic products, criticahimformation of bone tissue.
= The Pore size range reached is within the apprepvialues required for a correct
integration of the porous material and host bohallbws good cell adhesion and
cell migration.
Finally, it can be concluded that the present waak met the objective of developing,
by means of powder metallurgy, porous titaniumctties with characteristics similar
to that of bones with proper mechanical bio-coniplitiy and osseointegration that
could be employed in the manufacture of implants.
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Resumo

O aumento da idade dos seres humanos, traz coadiggradacido 6ssea, doenca ou
traumatismo. Atualmente, a substituicdo de ossebrqdos de osteoporose e outras
doencas cronicas do sistema osteomuscular relaidoosam a idade, € uma das
guestbes mais importantes de saude publica.

Na cirurgia de substituicdo do o0sso, tal como plasiia total do quadril ou joelho e
para fixacdes ortopédicos de osteossintese, sadosisprincipalmente materiais
metalicos. A utilizacdo de materiais ceramicos leygicos é restringido devido a sua
fragilidade intrinseca ou baixa resisténcia me@anic

Os materiais metalicos apresentam baixa biocomlidditte mecéanica, dada a sua
grande diferenca em seu modulos elasticos, comadsgmte. Isto produz uma falha de
transmissdo da carga aplicada, sobre o disposiretetico desproporcionado, em
relacéo ao tecido do 0sso de suporte. Isso levalguns casos a osteoporose e soltura
do implante ao longo do tempo, forcando sua redi@dubstituicio por um novo com
0S riscos de uma nova cirurgia de revisao.

O titdnio e as suas ligas tém a melhor biocomplinie mecéanica entre todos os
biomateriais metalicos porque possuem valores didulodle elasticidade da ordem de
100 GPa, cerca de metade da de aco inoxidavehe tlg CoCrMo, mas ainda muito
longe do que no osso humano.

Neste trabalho de tese teve como objetivo deseawva@lvmetalurgia do pd estruturas
porosas de titAnio com caracteristicas semelhaatesdo 0sso, que tem uma
biocompatibilidade mecéanica e osseointegracdo adegpara utilizacdo no fabrico de
implantes de osso, utilizando como material deigertle titanio, pé de hidreto de
titanio.

Para obtencédo de estruturas porosas de titaniséoio o processo particulas espacador,
0 qual consiste em misturar os pdés a serem siatE&z com componentes que
volatilizam as temperaturas baixas e, assim, deixazxios (poros) na estrutura.
Posteriormente, 0 aumento da temperatura de mmitgdés sdo sinterizado formando
paredes em torno dos poros criados anteriormente.

Foi investigada a influéncia dos principais paraoseto processo; percentagem e do
tamanho de particula das particulas de espacadgressdo de compactacdo, a
temperatura de sinterizacdo e do tempo, na osegathy médulo de elasticidade, limite
de resisténcia e microestrutura. Os resultadosandique:

= E possivel ajustar os valores do modulo de eldsiiei e tensdo de cedéndiss
compactos produzidos de titanio poroso, de modgssanaelhar-se aqueles que possuem
tanto osso trabecular e cortical.

= Porosidades podem ser alcancados para adaptar loesvanecessarios para
satisfazer as necessidades de transporte da visacda e produtos metabdlicos que
sao criticas para a formacéao de tecido 0sseo.

= A gama de tamanhos de poro séo atingidas densrgalores apropriados para uma
correcta integracdo do material poroso e do alejéssea que permita uma boa adesao
e migracao celular.

Finalmente pode concluirse que, através do estadaresente tese tem sido capaz de
cumprir o seu objectivo de desenvolvimento de &si@s de titdnio poroso por
metalurgia do pd, com caracteristicas semelhantesda o0sso, apresentando
biocompatibilidade mecéanica e osseointegracdo erp@odtilizado para o fabrico de
implantes.
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CAPITULO 1

Introduccion general y Objetivos

1.1 Biomateriales

Un biomaterial es aquel farmacol6gicamente inedefthdo para ser implantado dentro
de un organismo vivo [1]. El biomaterial se imptardon el objeto de sustituir o
regenerar tejidos que han sufrido dafios o se hadidpe por traumatismos,
malformaciones o enfermedades degenerativas.

Mientras que durante la mayor parte del siglo egipara la fabricacion de dispositivos
biomédicos se utilizaron materiales industrialesmlts inertes posibles, actualmente, los
biomateriales de uso médico son disefiados y prdessespecificamente con ese fin.
En el disefio de los biomateriales se toman en auensolo las propiedades mecanicas,
quimicas y fisicas requeridas en los materialesuste industrial sino también los
requerimientos biologicos tales como biocompatibdi, bioactividad y oseoinduccion.
Los biomateriales deben cumplir con tres exigenelamentales: ser biocompatibles,
resistir a la corrosion de los fluidos corporalespgseer propiedades mecéanicas
adecuadas para soportar las cargas fisiolégicasaepk. La propiedad trascendental en
la interaccion biomaterial cuerpo humano es ladnguatibilidad, o sea, la ausencia de
reaccion fisicoquimica perniciosa del biomaterialplantado, con los tejidos y los
fluidos biologicos corporales. La falta de biocomighdad induce a una reaccidn
negativa entre el implante y su entorno biolégiceando en forma progresiva,
irritacion, inflamacién o infeccion, a tal gradoegee debe remover el implante para
evitar la destruccion de los tejidos o perjudi@afuncién de los 6rganos cercanos con
graves consecuencias en la salud del paciente [2].

Segun su composicibn quimica, los biomateriales ckssifican en metélicos,
poliméricos, ceramicos y compuestos, de acuerdsearigen en naturales y sintéticos
y por su estructura, en compactos y porosos. Effalaicacion de dispositivos
biomédicos adaptados al cuerpo humano se utilzarcdatro materiales de ingenieria
mencionados segun sea un tejido duro o blandonaptaegar o reparar.

En las cirugias de reemplazamiento 6seo, comojempéo en artroplastias de cadera o
rodilla y para fijaciones ortopédicas en osteosiatese emplean principalmente
materiales metéalicos. El uso de materiales cer@mycqoliméricos esta restringido
debido a su fragilidad intrinsica o baja resistemsecanica.

1.2 Importancia de los biomateriales de reemplazamientdseo

El mundo nunca antes habia tenido una poblacidiamencle tan alta magnitud como la
de nuestros dias. Esto ha originado actualmenteugoede los problemas de salud
publica mas importante sean las enfermedades masawel hueso asociadas a su
envejecimiento que lleva, en muchas ocasiones, reedasidad de su reemplazo por
protesis metalicas.

Segun la International Osteoporosis Foundationd3jivel mundial una persona sufre
una fractura osteoporotica cada 3 segundos, unturfeavertebral cada 22 segundos y
una de cada dos mujeres mayores de 50 afios sufarfiactura osteoporética en algun
momento de su vida.
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Segun Rack et al. [4], en Estados Unidos de Nodean) el continuo envejecimiento
de la poblacién hace prever que para el afio 2080legaran a cabo anualmente
aproximadamente 272.000 reemplazamientos de cad&s2.000 cirugias de revision.
En América Latina las estadisticas indican queeeB@11 y 2050 se verificara un
aumento de seis aflos en la expectativa de vida igceementara el porcentaje de
personas de mas de 70 afios en un 280%. El impat&ndejecimiento originara un
aumento de personas con fracturas por osteoporatgsotras enfermedades crénicas
del sistema musculo esquelético relacionadas ceddd, como la osteoartritis [3].

En Argentina, se producen aproximadamente 34.@@Buiras de cadera por afio con un
promedio de 90 fracturas por dia. Las proyecciam®muestran que el niamero de
fracturas de cadera por afio casi se triplicara @50.2Por otro lado, se estima una
incidencia de fracturas vertebrales del 16,2% ejemasl de 50 afilos o0 mas. Los costos
directos aproximados que representa una fractucadiera se calculan en 3.100 ddlares
[3].

Los datos anteriores indican la importancia queetiey tendran en el futuro los
materiales utilizados en las cirugias ortopédieasedmplazamiento éseo y justifican
ampliamente su estudio y desarrollo.

1.3 Materiales metalicos de uso ortopédico

Los materiales metdlicos poseen excelentes prapgsdanecanicas tales como
resistencia, dureza, tenacidad, ductilidad y res@éa a la fatiga que los hacen muy
adecuados en aplicaciones ortopédicas como popkjen la fijacion de fracturas o en
protesis. En implantes de reemplazo de articulasiopor ejemplo de cadera o rodilla,
es también muy importante su resistencia al desgastque las particulas metélicas
(debris) que se producen en las superficies aatites, pueden producir reacciones del
tejido alojante que a la larga llevan al aflojanwedel implante.

Otras propiedades que deben poseer los biomagenmedtilicos son las siguientes:

¢ Biocompatibilidad biologica, es decir no ser tésian inducir reacciones alérgicas
o inflamatorias. Los aceros inoxidables, que maastprobabilidad de inducir
hipersensibilidad al niquel en los tejidos cercaalosnplante, se usan en general solo
en aplicaciones temporarias, no permanentes, eopdp en osteosintesis.

¢ Resistencia a la corrosion, ya que la liberacioniades por corrosion de los
implantes puede producir una respuesta inflamatguie puede originar pérdida de
hueso debido a la ostedlisis y producir efectosembs en la curacion de tejido 6seo y
en los tejidos circundantes [5]. El titanio y slsaaiones y las aleaciones Co-Cr-Mo,
son clasificados como bioinertes. Pueden ser usadosmplantes permanentes y
permanecer largos periodos de tiempo en el en@tamente corrosivo de los fluidos
corporales.

¢ Oseointegracion, se debe establecer una muy bummexion directa y funcional
entre el material y el hueso vivo. La oseointegnaalel implante se acelera cuando
aumenta la rugosidad superficial ya que se incréargrarea de contacto entre el hueso
y el implante.

¢ Biocompatibilidad mecanica, los materiales de famion de los implantes deben
poseer modulos de elasticidad parecidos al delaéseo para evitar el apantallamiento
de las tensiones aplicadas sobre el hueso, Igaedle originar osteopenia.

Los materiales metalicos que cumplen en diferegiagdos las condiciones anteriores y
gue son ampliamente utilizados como biomateriates ¥s aceros inoxidables, las
aleaciones Co-Cr- Mo y el titanio puro y las aleaes de titanio.
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1.3.1 Aceros Inoxidables

Los aceros inoxidables fueron los primeros maesiametalicos que se usaron
satisfactoriamente en la fabricacion de implanteglecampo de la cirugia ortopédica.
El caracter de inoxidabilidad de estos aceros ilgira principalmente su contenido en
cromo que al oxidarse en contacto con el aire,ym®dina capa de 6xido de cromo muy
delgada pero muy compacta que impide que la oxddapenetre en el material. El
contenido minimo para cumplir esta funcion debessperior al 11%. EIl primer acero
inoxidable usado como material de implante fueoglocido como 18-8 (actualmente
designado como AISI 302) que contiene 18%Cr y 8%Bliestructura microscépica de
este acero es austenitica y por este motivo a este®s se los denomina aceros
inoxidables austeniticos.

Posteriormente para mejorar la resistencia a leosidn del acero 18-8 en soluciones
salinas, tales como las presente en los fluidosocales, se le incorpord entre 2 y 3%
de molibdeno y esta nueva aleacion se convirti@lesonocido acero inoxidable tipo
316. En la década de 1950 el contenido maximo d@npadel acero inoxidable 316 fue
reducido de 0.08 % a 0.03 % y se lo conocié con@l Jlow carbon). Esta reduccion
del contenido de carbono se efectu6 a fin de mejswmaresistencia a la corrosién
intergranular. Actualmente el acero inoxidable 31@hlidad (implant grade), es
extensamente utilizado principalmente en aplica@soren donde el implante es
temporario tales como placas o tornillos pero enanenedida en protesis permanentes.
Dentro de los materiales metalicos los aceros daites son los menos resistentes a la
corrosion provocada por contacto con los tejiddsderpo. Sus propiedades mecanicas
son muy buenas y adecuadas para aplicaciones detesae carga sobre todo si el
material ha sido deformado plasticamente en friendurecido por solucion sdlida
intersticial de nitrégeno, sin embargo, su modwoethsticidad es muy elevado (200
GPa) en comparacion con el del hueso.

1.3.2Aleaciones cobalto — cromo - molibdeno

Bésicamente hay dos tipos: las aleaciones Co-Crede,se emplean generalmente en
piezas fundidas, y las Co-Ni-Cr-Mo que se utilizemeralmente forjadas en caliente.
Las cuatro aleaciones de cobalto mas usadas eacphes biomédicas son:

. ASTM F-75 (Co28Cr6Mo). Aleacion de fundicion,

. ASTM F-90 (Co20Cr15W10Ni). Aleacién de forja,
« ASTM F-799 (Co28Cr6Mo). Aleacion de forja

. ASTM F-562 (Co35Ni20Cr10Mo). Aleacion de forja

La aleacion CoCrMo fundida fue usada por muchaadisen odontologia y también
en la fabricacion de vastagos de articulacioneficaates de cadera. Los implantes
hechos de CoCrMo presentan una elevada dureza/tan@sistencia al desgaste y muy
buena resistencia a la corrosion en los fluidopaaies [5].

Las aleaciones base cobalto estan relacionadasigafimente en la fabricacion de
protesis de rodilla, hombro y cadera. Actualmerdas hleaciones CoCrMo son
dominantes en las artroplastias totales de cadedasmedro de las CoNiCrMo dado la
probable toxicidad de los iones de niquel liberadesestas ultimas y su limitada
capacidad friccional [6].
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Aunque las aleaciones CoCrMo son algo menos bioatblgs que el titanio puro,
presentan ventajas debido a su elevada resist@mbésgaste, en las protesis con cabeza
metalica y acetabulo metalico usadas en artropkad cadera.

La familia de aleaciones con base cobalto, prasextelentes propiedades mecanicas y
resistencia a la corrosion. Sin embargo, su elevaddulo de elasticidad de alrededor
de 230 GPa, produce un elevado apantallamient@rdgones sobre el hueso lo que
lleva al aflojamiento de los implantes con el tiemp

1.3.3Titanio y aleaciones de titanio

El titanio y sus aleaciones presentan excelenteohipatibilidad, oseointegracion,
balance de propiedades mecanicas, resistencia eorl@sion y baja densidad,
caracteristicas destacables como material bioméd@esde el punto de vista de la
biocompatibilidad presentan el mejor comportamieantre todos los biomateriales
metalicos.

El titanio es un metal alotrépico que tiene unauestira hcp (Tia) hasta 882 °C y una
estructura bcc (TP) por encima de esa temperatura. La adicion de eziton de
aleacion modifica la temperatura de transformacédtabilizando la fase alfa o la fase
beta. El aluminio y el oxigeno estabilizan la faseal aumentar la temperatura de
transformacion de alfa a beta y las aleacionexgoienen estos elementos presentan a
temperatura ambiente una estructura alfa. Poradi@m el cromo, el columbio, el cobre,
el hierro, el manganeso, el molibdeno, el tanta@iovanadio, estabilizan la faBe Si la
cantidad de estos elementos es suficiente, laftranacion de beta a alfa no se produce
aun a temperatura ambiente y las aleaciones aéotipesentan una estructura beta. Si
las aleaciones contienen elementos estabilizadteda fase alfa y de la fase beta, a
temperatura ambiente la estructura estar4 formadadas fases alfa mas beta. De
acuerdo a la estructura presente a temperaturaeatapias aleaciones de titanio se
clasifican en aleaciones, aleacionesx + 5 0 aleaciones’.

El denominado titanio puro comercial (CP titaniues) en realidad una aleacién de
titanio y oxigeno con estructura alfa. Hay cuanaxgs de titanio puro comercial siendo
el contenido de impurezas: oxigeno, hierro y nérag la base de los diferentes grados.
Las impurezas y principalmente el oxigeno, influgebre las propiedades mecénicas
del titanio puro. El titanio Grado 4 es el que goskmayor contenido de oxigeno y es
el de mayor resistencia pero de menor ductilidad.

Los ensayos para el uso del titanio comenzaroralzaese a fines del afio 1930 y se
descubri6 que el titanio podia ser tolerado emiur de gatos asi como lo era el acero
inoxidable o el vitallium (aleacion CoCrMo) y deddedécada de 1960 comenzé a ser
utilizado cada vez mas en la fabricacion de eleasede fijacion de fracturas y en
implantes quirdrgicos.

Actualmente tiene alta relevancia la utilizacioratEaciones de titanio en la fabricacion
de implantes ortopédicos por ejemplo, prétesisfi@dies de cadera y de rodilla,
dispositivos de osteosintesis como placas para fuagturas de huesos y como
implantes dentales y coronas, puentes y dentagosigzas. Segun una publicacion del
Titanium Information Group del afio 2003 [7], mas1B®O0 toneladas de dispositivos
protésicos de titanio son implantados por afio ereptes en todo el mundo.

En ortopedia para la fabricacion de implantes $lizaitprincipalmente la aleacion
Ti6AI4V (o + (3). En menor medida y en aplicaciones en las queaere menor
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resistencia mecanica, se emplea el titanio puroecdal, principalmente Grado 2 y

Grado 4.

En la Tabla 1.1, se presenta una comparacion g¢egiades mecanicas del titanio puro
y de la aleacion Ti6Al4V con otras aleaciones nmdal comunmente utilizadas en
dispositivos ortopédicos temporarios o permanentes.

Tabla 1.1.Propiedades mecanicas de aleaciones ortopédicas [8

Aleacion Modulo de Limite de
elasticidad (GPa) | fluencia (MPa)

Inoxidable AISI 316 L - Recocido 200 485
Inoxidable AISI 316 L - Deformado en frigp 200 860
Aleacion CoCrMo fundida 230 450
Aleacion CoNiCrMo - Recocida 230 240-655
Aleacion CoNiCrMo - Deformada en frio 230 1585
Titanio puro Grado 4 105 485
Aleacion Ti6AlI4V 110 795

Se puede observar en la Tabla 1.1, que los vattadgnite de fluencia de los aceros
inoxidables recocidos y las aleaciones Co-Cr-Mdlid@s son del orden del que posee
el titanio puro Grado 4, mientras que los corredparies al inoxidable deformado en
frio se aproximan al de la aleacidbn Ti6Al4V. Sotate la aleacion CoCrMo
deformada en frio muestra un limite de fluencial885 MPa muy superior a los del
resto de los materiales metalicos de uso ortopédieonbién se aprecia la gran
diferencia entre los valores de modulo de elasittide los aceros inoxidables y
aleaciones CoCrMo, de alrededor de 200 GPa, feearoximadamente 110 GPa para
el titanio y su aleacion Ti6AI4V. Los valores dedunf de elasticidad de estos ultimos
materiales se encuentran mas proximos a los qsengen los huesos corticales (entre
10 y 30 GPa), lo que los hace mas compatibles tdejido 6seo y por tanto su
utilizacién se ha ido incrementado en la fabricadé dispositivos protésicos.

En los dltimos afios sin embargo, han surgido preadones en el uso de la aleacion
Ti6Al4V, dada la posibilidad de que los implantebricados con la misma liberen
iones toxicos de aluminio y vanadio por corrosidbnando estan expuestos durante
largo tiempo dentro del organismo humano. Se estjoeel aluminio puede causar
dafos neurologicos, enfermedad de Alzheimer, [Bhfermedades metabdlicas de los
huesos, por ejemplo osteomalacia [10]. De manieidas, el vanadio podria alterar la
cinética de la actividad enzimatica asociada cgncklulas y resultar en potenciales
efectos citotoxicos y reacciones adversas de |m®$e[11]. Esto ha llevado a que se
investigue y trabaje en el desarrollo de nuevascalees de titanio para uso ortopédico
gue no contengan vanadio ni aluminio

Algunas de los sistemas de aleaciones estudiado$asoaleaciones Ti-Al-Nb y Ti-Al-
Nb-Ta [12,13] sin vanadio y las aleaciones Ti-NbZ¥g14], Ti-Zr-Nb [15], Ti-Sn-Nb
[16] Ti-Nb-Mo, Ti-Nb-Pd, Ti-Nb-Zr-Sn, Ti-Nb-Zr-FeTi-Ta, Ti-Mo, Ti-Mo-Zr Ti-Mo-
Zr-Fe, Ti-Fe-Ta, Ti-Fe-Ta-Zr, Ti-Cr-Nb, Ti-Cr-Mn-SfiLl7-29], que no poseen ni
vanadio ni aluminio.

Las dos primeras aleaciones libres de vanadio pewabiomédico introducidas en el
mercado fueron la Ti6A-7Nb y la Ti5AI2,5Fe. Actuante su utilizacion es limitada ya
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que en la fabricacion de implantes se sigue utiibaextensamente la aleacion
Ti6Al4V debido a los muchos afios de aplicacioné®msas alcanzadas con la misma.

En las ultimas aleaciones estudiadas, libres dmiaio y vanadio, se ha buscado
también que al mismo tiempo posean menores moddéoselasticidad que las
aleaciones de titanio de uso actual de manera deranesu biocompatibilidad

mecanica.

1.4 Biocompatibilidad mecanica

Un implante presenta biocompatibilidad mecénica ebrhueso alojante cuando el
modulo de elasticidad del material con el que alwi€ado es similar al del hueso. Si
existe biocompatibilidad mecéanica, al someter ajwtto implante — hueso a una carga
mecanica externa, ésta se distribuye de manersgatgaientre el implante y el tejido
0seo. Si no se da esta condicion y el modulo delante es mayor que el del hueso, el
implante soportara mayormente la tension no salidid mecanicamente al hueso o sea,
apantallando la tension sobre el mismo y originawdcesorcion.

1.4.1Apantallamiento de tensiones sobre el hueso (stressielding)

Se puede ejemplificar el apantallamiento de temsiocon el que se presenta en el
tratamiento de una fractura 6sea en el que seantillispositivos de fijacion tales como
placas metéalicas que soportan las cargas fisi@égice soportaria el hueso de no estar
presentes los mismos. Este fenOmeno de apantatiamde las tensiones sobre el
hueso, se denomina en inglés “stress shielding manifiesta cuando las tensiones de
un sistema mecéanico son soportadas principalmeoteep componente de mayor
modulo de elasticidad. Para estabilizar la fracgraisa un dispositivo de fijacion que
da proteccion contra las tensiones al hueso, perdi su curado inicial. Sin embargo
este efecto de apantallamiento, que disminuyenkide de estimulacion sobre el hueso,
sobre todo en la etapa final de la curacion dedatdra, puede llevar a una mayor
duracién de este proceso y a afectar la formaa@bicallo y remodelacion posterior del
hueso.

El efecto de osteoporosis y resorcién del hueseguabserva por el apantallamiento de
tensiones (stress shielding) en muchas cirugiagpédicas esta intimamente
relacionado con lo previsto por la ley de Wolf [3@sta ley fue enunciada por el
cirujano aleman Julios Wolff en el siglo XIX y abtece que el hueso en personas o
animales saludables se adaptara a las cargas estjusometido. Si la carga sobre un
hueso en particular se incrementa, el hueso sedelara a través del tiempo para
hacerse mas fuerte para resistir ese tipo de caogaverso es igualmente cierto; si la
carga sobre el hueso disminuye, el hueso se it@rticcada vez mas débil debido a su
menor exigencia y carecer de estimulo para el montremodelado que es requerido
para mantener la masa O0sea. Es decir, la ley d& Wéorestauracion funcional del
tejido 6seo indica que éste es necesariamente sdatadbajo la influencia de tensiones
mecanicas y que en defecto de las mismas se puwedacp atrofia o absorcion del
hueso.

1.4.2 Biocompatibilidad mecanica de las aleacionesetalicas

Los materiales metalicos presentan baja biocomipditd mecanica con el hueso
alojante lo que produce el apantallamiento de ¢@esi sobre el mismo. La baja
biocompatibilidad mecéanica se origina en la graierdncia entre los modulos de
elasticidad de los materiales metélicos, 200 GPa0aGPa para los aceros inoxidables
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y las aleaciones CoCrMo y 110 GPa para las aleeside titanio, respecto a los del
hueso, entre 10 y 30 GPa. Esto produce una malsniigion de la carga, tomando una
parte desproporcionada de la misma el dispositiadépico y reduciendo al mismo
tiempo la tensién mecéanica sobre el tejido 6semnttante. La porcién de la carga que
recibe el hueso es proporcional a la relacion Hiesaterial del implante.
Consecuentemente si el médulo del implante es moehyor que el del hueso, la carga
real experimentada por el hueso sera proporciomaénizaja y el hueso se remodelara
con menor capacidad de soporte de carga, llevam@ddgenos casos a la osteoporosis.
Cuando la pérdida de hueso es excesiva puede comgola performance clinica a
largo plazo de la protesis y ser responsable tlghafiento aséptico del implante, de su
migracion y la generacion de fracturas alrededoladerotesis. Este aflojamiento del
implante con el tiempo obliga a su retiro y reemplpor uno nuevo con los riesgos que
implica una nueva cirugia de revision [30].

El deterioro de la calidad del hueso originadaaedja biocompatibilidad, ha llevado a
los disefadores a tratar de asemejar la rigidehukdo y del material del implante, a
través del desarrollo de aleaciones de menor moeldistico. La introduccion del
titanio puro y la aleacion Ti6Al4V cuyos médulos elasticidad son aproximadamente
la mitad de los que poseen los aceros inoxidablakaciones CoCrMo fue un gran
avance. Sin embargo aun el titanio y su aleacié@AM@V tienen valores de modulo de
elasticidad bastante mayores que los de los hiresoanos.

Tabla 1.2. Nuevas aleaciones de titanio de bajo mdédulo ai&ieidad
de uso médico [31]

Aleacion Norma Estructura

Ti-13Nb-13Zr

ASTM F 1713

Ti-12Mo-6Zr-2Fe

ASTM F 1813

3

Ti-12Mo-5Zr-5Sn

Ti-15Mo

ASTM F 2066

Ti-16Nb-10Hf -
Ti-15Mo0-2.8Nb-0.2Si -
Ti-15Mo-5Zr-3Al JIS T 7401-6
Ti-30Ta -
Ti-45Nb AMS 4982
Ti-35Zr-10Nb -
Ti-35Nb-7Zr-5Ta -
Ti-29Nb-13Ta-4.6Zr -
Ti-8Fe-8Ta -
Ti-8Fe-8Ta-4Zr -

I e o] e Rov ] RovE o] o] o) HOVE EOn] O ROVE O]

Con el objetivo de obtener aleaciones de titanio @ores de moédulo de elasticidad
mas bajos, de mayor biocompatibilidad mecanicaeddmueso, en los ultimos afios se

estan estudiando y proponiendo para aplicaciortepéiticas aleaciones de titarfio
Algunas de las aleaciones de titanio estudiadde<nltimos afios para aplicaciones
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biomédicas se dan en la Tabla 1.2. Se puede obsamnia misma, que algunas de las
aleaciones ya estan normalizadas dentro de untuaiéh de normalizacibn como la

ASTM. Otras se encuentran en una etapa de desamehor.

En la Figura 1.1, se muestra un grafico extraidardbajo de Geetha et al. [32], que
muestra los valores de moédulo de elasticidad desrsidbe materiales metalicos
biocompatibles y del hueso cortical (Bone).

CoCr (Cast) 240']
AISI 316L 210 |
CPTa 200 |
Ti-6Al-4V 112
Ti-6Al-TNb 110
Ti-5Al-1.5B TT0

CPTi 100
Ti-16Nb-13Ta-4Mo
Ti-12Mo-6Zr-2Fe 85

Ti-15Mo-5Zr-3Al (ST) aged B0
Ti-20Nb-13Ta-4.6Zr{aged) 50
Ti-13Nb-137Zr Ll
Ti-20Nb-13Ta-4Mo 74
Ti-20Nb-13Ta-65n IE!
Ti-20Nb-13Ta-4.68n (i)
Ti-29Nb-13Ta-4.57r
Ti-20Nb-13Ta-25n 62
Ti-20Nb-13Ta-7.17Zr
NiTi 48
Bone

Aleacién

0 50 100 150 200 250 300
Moédulo de elasticidad (GPa)

Figura 1.1 Valores comparativos de moédulo de elasticidad gatantas aleaciones
metélicas biocompatibles y el hueso cortical hunid2p

Se observa en la Figura 1.1, que muchas de lasasuseaciones de titanio beta,
presentan moédulos elasticos por debajo de los &) d&kfanzando en algunas de ellas
valores menores a los 70 GPa, por ejemplo las ialee Ti29Nb13Ta4,6Sn,
Ti29Nb13Ta4,5Zr, Ti29Nb13Ta2Sn y Ti29Nb13Ta7Zr. értrabajo de Niinomi [31],

se informa de las aleaciones Ti10Zr5Ta5Nb con EL@ ¥ la aleacién Ti-24Nb-42Zr-
8Sn cuyo valor de moédulo de Young es de 42 GPa.

Si bien las aleaciones de titanj® presentadas poseen muy bajos modulos y se

aproximan a los valores de los huesos corticabelsvia son muy superiores a los que
presentan los huesos trabeculares. Por este matifs via que se esta estudiando
altimamente como forma de reducir aun mas los eddde elasticidad hasta valores

préximos tanto a los de los huesos corticales ctratmeculares, es la utilizacion del

titanio y sus aleaciones con estructuras porosaslag mismas se busca imitar las
estructuras y propiedades observadas en el tegdo, Gajustando la porosidad para
reducir los valores del médulo de elasticidad aelosontrados en los huesos. Ademas
las estructuras obtenidas, de poros interconectadggran la oseointegracion al

permitir el crecimiento interno del tejido éseo.
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1.5 Estructura y propiedades del hueso

El tejido 6seo combina dureza con flexibilidad.dwaeza del hueso se debe a las sales
inorganicas de que esta impregnado mientras quflexibilidad esta dada por el
componente organico de la matriz y en particular lps fibras colagenas. La matriz
Osea responsable de las propiedades biomecanicasiet®, estd formada por iones
fosfato y calcio depositados en forma de cristdiedidroxiapatita (Ga(POy)s(OH),)
entre las fibras de coldgeno. En lineas generadase mineral del hueso le confiere
resistencia a la compresion y corte, mientras ¢@elégeno le proporciona resistencia
a la traccion [33].

El hueso esta compuesto de dos tipos de tejidesedies; en el exterior el hueso
cortical, denso y compacto y en el interior el lmuagabecular poroso celular. En la
Figura 1.2, se muestra un esquema de la estruzdaesa

Figura 1.2. Estructura 6sealHueso corticalzHueso trabeculagSistema de Havers,
4Vaso sanguineaCanal de HaversCanal de VolkmanrvPeriostio,BRevestimiento
0seo09Vasos del periostia,o0steoclastos,10steoblastos,20steocitog33]

El hueso cortical es compacto y contiene osteorgenizadas cilindricamente, arreglo
conocido como sistema Haversiano. El hueso trahead altamente poroso y esta

formado por una red interconectada de trabéculagignen un diametro entre p0n y

300 «m. Ambos tipos de hueso difieren en densidad y gidad, mientras que la
densidad aparente del hueso cortical es de 1,9% g/su porosidad del 5% al 10%, la
densidad del hueso trabecular es de 0,05 a 0,& g/su porosidad de 75% y 90 [34].
El hueso trabecular es el principal constituyemtéag epifisis de los huesos largos y del
interior de la mayor parte de los huesos planos hoesos poseen una adecuada
vascularizacion a través de una red de vasos saugifue son canales que penetran
en el hueso esponjoso y cortical y permiten elr@at@bio de nutrientes con los
osteocitos y la remocion de residuos celulares.

El hueso esponjoso soporta principalmente cargagresion, en cambio, el hueso
cortical debe soportar cargas de compresion, tyacgicorte. El hueso es un material
anisotrépico y sus propiedades mecanicas deperalsn dbicacion anatémica y de la
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direccion de carga. Se informa en la bibliogrgb@ra los huesos corticales, valores de
limite de fluencia entre 104 y 224 MPa y mdduloetissticidad entre 10 y 30 GPa y

para los huesos trabeculares valores mucho mebles, entre 0,1 y 35 MPa para el

limite de fluencia y 0,01 a 3,5 GPa para el modi@lasticidad [6, 35-37].

1.6 Estructuras metdlicas porosas

El éxito de la implantacién en el hueso de un nadtprotésico requiere que el mismo
cumpla tanto con las demandas bioldgicas como leenmecéanicas es decir que sea
tanto biologicamente compatible como mecanicamgnmpatible.

La introduccion de poros en el material metalicatama arquitectura del hueso y
mejora su biocompatibilidad mecéanica al reducivabr de su médulo de elasticidad
hasta valores cercanos a los que posee el tejapadsjante. Como se vio, esto mejora
en la transferencia de carga hacia el hueso y digmiel fenbmeno de apantallamiento
de tensiones (stress shielding) que se originaepdesajuste entre los valores de los
modulos del implante y del hueso.

El uso de metales porosos en lugar de metales @bogpamcrementa ademas la union
interfacial hueso - implante debida al crecimienterno del hueso dentro del implante
lo que mejora la transferencia de carga. La fijadilogica mediante el crecimiento de
hueso nuevo dentro de los poros del implante, ehomas adecuada a largo plazo que
la fijacion mediante el uso de cementos [6].

Figura 1.3. Estructuras metélicda) de poro cerrado. Fotos superiores.
(b) de poro abierto. Foto inferior [38]

La estructura metalica porosa del material, tiehacion directa con su comportamiento
mecanico y su posibilidad de utilizacion en impésnpara aplicaciones ortopédicas. Las
estructuras pueden ser de poros cerrados rodeadgmpedes que los aislan unos de
otros o de poros abiertos en los que los poros esiectados a través de canales
(Figura 1.3).

10
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Para aplicaciones en ortopedia, se requieren &stascde poro abierto ya que permiten
el crecimiento interno del tejido 6seo que asetpifgacion del implante con el hueso
alojante. La porosidad abierta promueve las furegocelulares de vascularizacion,
regeneracion del hueso e integracion. La interdonéad de los poros permite el
acceso de sangre, oxigeno, minerales, iones, hasndactores de crecimiento y
nutrientes para la mineralizacion 6sea.

En la década de 1970 se realizaron numerosas igaesnes sobre materiales porosos
cerdmicos, poliméricos y metalicos que mostrarorpdéencialidad de su uso en
implantes y el trabajo de Weber y White de 1972ue de los primeros en mencionar
la conveniencia de usar metales porosos en aplitaesibiomédicas para mejorar la
oseointegracion [39].

Los implantes metalicos que poseen estructura aa®slasifican en: a) los que poseen
un sustrato compacto, parcial o totalmente rectdigor una capa porosa, b) los de
estructura totalmente porosa, con porosidad cotestar) aquellos con estructura de
porosidad gradual desde la superficie al centrétad@eza. Estos ultimos son los que
mas imitan la estructura del hueso que varia dektlaeso cortical de baja porosidad
en la superficie hasta el hueso trabecular depaltasidad en el centro [40,41].

Para fabricar piezas complejas como son los imgdarton la porosidad y tamafio de
poro adecuado, los procesos pulvimetallurgicos ssmlas adecuados. Estos métodos
permiten una fabricacién rapida, econémica, cordiagnsiones finales requeridas en
la pieza y que no requieren mecanizado.

Actualmente se estan estudiando distintos proassde la sinterizacion clasica a altas
temperaturas, de polvos o fibras metalicas comgastao sin compactar hasta
procedimientos mas elaborados que permiten produncgtales porosos con
caracteristicas que no son posibles de obtener losn procesos clasicos
pulvimetallrgicos.

Tabla 1.3.Métodos de fabricacion de metales porosos de edligata [39]

POROSIDAD
No homogénea Homogénea Porosidad
variable
Sinterizacion de | Malla de alambre Prototipado rapido
polvos orientada
Sinterizacion de | Deposicion en fase Compactacioén por
fibras vapor electrodescarga
Particulas Arreglo de fibras
espaciadoras ferromagnéticas
Replicacion Prototipado rapido
Sintesis por
combustion
Atomizado por
plasma

En estos nuevos procesos por ejemplo, se puedarlagra mayor porosidad,
interconectividad, poros de tamafio mas uniforme ny nmayor control sobre la
distribucion de poros. En la Tabla 1.3 se presedistintos procesos propuestos para la
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fabricacion de materiales metalicos porosos deacealnierta de uso ortopédico, de
porosidad homogénea, no homogénea y porosidadblarieevisados por Ryan et al.
[39].

1.6.1 Fabricacion de estructuras porosas de titanio

El titanio y sus aleaciones con estructura porasagmtan una combinacion Unica de
propiedades de resistencia mecdanica, resistenda @rrosion, biocompatibilidad,
oseointegracion y biocompatibilidad mecéanica, qsehlacen materiales muy atractivos
para la fabricacién de implantes de uso ortopédico.

Para fabricar estas estructuras porosas de ticamidas que se pueden obtener modulos
de elasticidad muy semejantes a los que presergdnubsos humanos se han propuesto
técnicas pulvimetallrgicas tradicionales de congm@h y sinterizacion como asi
también procedimientos mas sofisticados.

La sinterizacion a altas temperaturas y en altéovde polvos de titanio compactados
en matrices, permite obtener piezas con la forma fileseada, con buena resistencia
mecanica, pero con una muy baja porosidad, en @emenor al 30%, insuficiente para
el crecimiento interno de tejido 6seo. Se ha prsfpuga sea utilizar presiones de
compactacion muy bajas o directamente sinterizaslvis o fibras sueltas” sin
compactacion previa (loose sintering), para obtesgucturas con mayor porosidad. En
ambos casos es posible obtener porosidades deeh@€i®. Por ejemplo, Torres et al.
[42], informan que sinterizando entre 1000° C §QP3C, polvos de morfologia angular
de la aleacion Ti6Al4V compactados entre 38,5 MP&21y,5 MPa, obtuvieron
estructuras con una porosidad de entre 5,6% y %l1,3Esen et al. [43], sinterizaron
polvos esféricos de la aleacion Ti6AI4V sin compaigin previa, a temperaturas de
hasta 1250° C en atmdsfera de argon y obtuvieroosjgades de 30% a 37,3%, con
tamafio medio de poro de/3th a 4Q..m.

Tabla 1.4. Procesos de fabricacion de estructuras porosdsanteo

Método Material | Referencia
poroso

Espumado con argon (Foaming process) Titanio [44]
Fusion selectiva laser (Selective Laser Melting) tafip [45]
“Freeze casting” Titanio [46]
Cera perdida Titanio [47]
Colada y espumado Titanio [48]
Colada (Slip casting) Titanio [49]
Prototipado (Prototyped) Titanio [50]
Gel casting Titanio [51]
Laser Engineered Net Shaping (LENS) Titanio [52]
Replicacion (Replication) Titanio [53]
Fusion por haz electronico (Electron beam melting) Ti-6Al-4V [54]

Para obtener estructuras de titanio con caragétaxdsinucho mas controladas que las
obtenidas con los procesos indicados anteriormsetéan estudiado procesos mucho
mas sofisticados (Tabla 1.4). Mediante los mise®gposible por ejemplo controlar el

tamafio y forma de los poros, obtener porosidadeta halores cercanos al 80% e
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incluso obtener estructuras con gradiente de ptadsiesde la superficie al centro de la
pieza. Algunos de estos procesos propuestos copiegemles adecuadas para su
utilizacion en aplicaciones de reemplazamiento Gsemuestran en la Tabla 1.4.

1.6.2Método de las particulas separadoras

Un proceso no incluido en la enumeracion de lad dbl es el denominado método de
las particulas espaciadoras (space holder techniges uno de los mas promisorios
para fabricar estructuras porosas de porosidadtalpis]. En la Figura 1.4 se muestran
micrografias de estructuras porosas obtenidasamedéste método.

(b)

Figura 1.4. Fotos MEB de muestras sinterizadapsacero 316 L(b) Inconel 600 [55]

En la Figura 1.4, se puede observar claramentestauctura porosa de celdas
interconectadas con bordes de celda irregularessgdesor variable, completamente
sinterizados en el caso del acero 316 L, foto (gascialmente sinterizados en el
Inconel 600, foto (b).

El proceso de las particulas espaciadoras comieozael mezclado de los polvos
metalicos con particulas separadoras de un mateqmabpiado (denominado
espaciador). Posteriormente la mezcla es sometidanpactacion uniaxial o isostatica
para formar un compacto “en verde”. Los compactierados en la compactacion son
sometidos a un tratamiento térmico a baja temperapara eliminar el material
espaciador y dejar en su lugar poros. Luego, pdentaamiento a temperaturas de entre
1100° C a 1400° C se produce la sinterizacion ggtivos metalicos a través de la
formacion de cuellos entre las particulas, lo devala la densificacion de la estructura
y mejoramiento asociado de las propiedades me&nica

Algunos aspectos generales a tener en cuenta erpesteso son: a) la eliminacién
completa del material espaciador debe ser efectuddgas temperaturas para evitar su
posible reaccion con los polvos metdlicos a elevadaperaturas y su contaminacion,
b) el tamafio del polvo metalico debe ser menor guamarno del espaciador para
facilitar los puntos de contacto y difusion enilaeyizacion, c) es conveniente que las
particulas tengan una forma angular con aristasum@adas de manera que se
entrecrucen durante el mezclado y compactacion dodm una estructura
interconectada que no pierda estabilidad y colapgéiminarse el material espaciador,
d) la presion de compactacion debe ser lo sufiereahte alta para dar a la estructura la
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suficiente resistencia mecanica para que retenggesmetria durante el proceso de
sinterizado.

Este método permite obtener estructuras de poishoaogéneas y altos niveles de
porosidad (60-80%). Eligiendo el tamafio, forma gtickad de particulas espaciadoras
utilizadas se pueden ajustar las propiedades noasamiel metal poroso como asi
también sus caracteristicas de oseointegracior. reBétodo produce porosidad abierta
que es esencial para la fijacion de los implantesléueso por crecimiento del tejido
0seo dentro de los poros.

En la Figura 1.5, se muestra un esquema del proceso

Material espaciador .
Polvo metéilico

D o 0L 525,05 %0
Ual] < D OO éDO -...:... -.‘

3
. o

- =D O O
Angular Esférico /

particulas espaciadoras

N
Mezclado. Recubrimiento o
103 0Le;

Compresién uniaxial o
isostatica

Eliminacién particulas
espaciadoras

Sinterizacion

Figura 1.5. Proceso de las particulas espaciadoras para la
fabricacion de materiales porosos [56]

1.6.3 Antecedentes del uso del proceso de particulas esja@oras en la
fabricacion de estructuras de titanio

Se encontraron muy pocos trabajos en la literagabae la utilizacién del proceso de
particulas espaciadoras en la obtencion de estasctie titanio porosas. En los mismos
se utilizaron como materiales precursores polvotitaleio o de la aleacion Ti-6Al-4V.
El material espaciador empleado fue mayormenteooatb acido de amonio o urea
salvo en un trabajo en el que se utilizé clorureal#io y en otro sacarosa.
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En la Tabla 1.5 se muestran las referencias desttmo trabajos encontrados en la
literatura sobre el uso del proceso de fabricad@estructuras porosas de titanio por el
método de las particulas espaciadoras. Asimismadsea el material a sinterizar, el
espaciador utilizado y la morfologia de ambos.

Tabla 1.5. Procesos de fabricacion de estructuras porostisde y aleacion
Ti6Al4V empleando particulas espaciadoras

Material a | Forma de las Material Forma de las | Referencia
sinterizar particulas espaciador particulas
espaciadoras
Titanio puro Angular NEHCO; Angular [57]
Titanio puro Angular Urea Esféricas [58]
Titanio puro Angular NEHCO; Angular [59]
Titanio puro Angular Urea Angular [60]
Titanio puro Angular NaCl Angular [61]
Titanio puro Esférica Sacarosa Angular [62]
Titanio puro Esférica NEHCO; Angular [63]
Ti6AI4V Angular Urea Esférica [64]
Ti6AI4V Angular NHHCO; Angular [65]
Ti6AI4V Esférica NHHCO; Angular [66]

Se puede observar a partir de los datos presenggdias Tabla 1.5, que practicamente
todos los trabajos realizados se efectuaron eni@onds diferentes en cuanto al tipo
del material espaciador y al tipo de material desirar y a la morfologia de estos
materiales que fue en algunos casos esférica yres angular. Ademas en los trabajos
cuyas referencias se indican en la Tabla 1.5, de phservar una gran dispersion en los
valores de los parametros operativos empleadagsesxperiencias realizadas como ser:
presién de compactacién, granulometria del espacigdtemperatura y tiempo de
sinterizacion. Asimismo, es de destacar que endgonia de ellos, solo se estudio la
influencia de la porosidad sobre las propiedadetasieestructuras porosas de titanio
obtenidas.

Tomando en cuenta los antecedentes presentadosnseleré que era necesario
efectuar un estudio mas completo del proceso decéalon de estructuras de titanio
mediante el método de particulas espaciadoras! Eismo se deberia estudiar como
influyen sobre el modulo de elasticidad y limitefllencia y sobre la microestructura
las variables del proceso: tamafio de las parti@dpaciadoras, porcentaje de particulas
espaciadoras, presion de compactacion, temperatrainterizacion y tiempo de
sinterizacion. Ademas debido a dificultades en mdatditanio en polvo, en este trabajo
se utilizé como material precursor hidruro de idarEste material presenta ventajas
respecto al titanio en polvo, dado que es muchoomesgactivo y por lo tanto necesita
menos cuidados en su manipulacién para evitar stagonacion durante el proceso
qgue los requeridos por el polvo de titanio. Ademmis se encontré en la bibliografia
ningun trabajo que emplee hidruro de titanio coredemial precursor de estructuras
porosas de titanio.
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Objetivo del trabajo

Este proyecto se enmarca en la necesidad de desaoer pulvimetalurgia estructuras
porosas de titanio que presenten biocompatibilidagcanica y aptitud de
oseointegracion, caracteristicas adecuadas pautiligacion en implantes, a partir de
polvos de hidruro de titanio.

Objetivos particulares

Desarrollar un proceso pulvimetalirgico de obtemaié estructuras de titanio
poroso que presenten las siguientes caractesistica
- Muy bajo modulo elastico, similar al del tejido 6daumano
- Resistencia mecéanica semejante a la de los huesos
- Estructura de poros interconectados con tamafmude gompatible con
el requerido para la vascularizaciéon y crecimignterno de las células
oseas.
Establecer la influencia de las variables operatdel proceso pulvimetallrgico,
en sus etapas de preparacion de la materia printaud de titanio),
compactacion de los polvos y sinterizacion sobsepepiedades mecanicas,
porosidad y distribucion y tamafio de poros de &isieturas porosas de titanio
obtenidas.
Caracterizar la materia prima, hidruro de titanicaybonato acido de amonio y
los compactos obtenidos luego de la sinterizacioriraaés de ensayos
mecanicos, metalograficos, difractométricos y derasicopia electronica de
barrido.
Relacionar las propiedades mecéanicas de las astactnecanicas obtenidas
con el porcentaje y tamafio de poros.
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CAPITULO 2

Desarrollo experimental

2.1 Materiales de partida

Como se explicé anteriormente, en la fabricacidoatapactos porosos de titanio por el
método de particulas espaciadoras, se mezclangpdiditanio con algin compuesto
(material espaciador) que volatiliza durante ekrtmiento hasta la temperatura de
sinterizacion dejando cavidades en la muestra.

En el caso presente como material espaciador,ilsgd wtarbonato acido de amonio
(NH4HCG3), compuesto que es completamente eliminado pajael® los 200° C, sin
producir contaminacion del titanio [1]. Este produéue facilmente adquirido en el
pais. Para el otro componente de la mezcla, elditaetalico en polvo, no se encontrd
ningun proveedor en Argentina. Se realizaron gestigpara adquirirlo en el exterior
pero los resultados no fueron satisfactorios. Adgude las empresas proveedoras no
contestaron nuestro requerimiento mientras ques aifeecieron incluso donarlo, en
funcion de la pequefia cantidad solicitada, alredel@oun kilogramo. Sin embargo,
manifestaron que dado el caracter piroforico dee ewtaterial debido a su gran
reactividad, su transporte no era simple y lesimalgp una gran complicacién de
embalaje y despacho.

Esto llevo a evaluar la posibilidad de producipelvo de titanio en nuestro laboratorio
a través del proceso de hidruracion, molienda yidesracion. Durante el analisis de
esta alternativa surgio la posibilidad de utilizsr la mezcla, polvos de hidruro de
titanio en lugar de polvos de titanio, ya que éstdsmos se formarian por
deshidruracion durante el calentamiento hastanipéeatura de sinterizacion. Se estimé
esta alternativa como ventajosa por el hecho ddagueolvos de hidruro de titanio son
guimicamente mucho mas estables que los de tit@amjoe disminuye su posibilidad de
contaminacion durante su mezcla y compactaciorijittasu manipulacion sin riesgos
de ignicion.

Otras razones que ayudaron a decidir la utilizad@ridruro de titanio fueron: (a) se
evalué como factible su produccion en nuestro kaiooio a partir de laminas de titanio
puro disponibles en el mercado local, (b) el hidrde titanio es un buen precursor del
titanio ya que por encima de los 550° C descompmmpletamente en titanio e
hidrogeno [2], (c) no se encontraron antecedentedaebibliografia acerca de la
produccion de compactos porosos de titanio parietel la utilizacion de polvos de
hidruro de titanio como precursor del titanio, nmlchacia que la investigacion a
realizar fuera innovadora en este aspecto.

2.1.1 Hidruro de titanio

La fabricacién del hidruro de titanio fue la primestapa del desarrollo experimental
llevado a cabo. Los resultados obtenidos en estpaetlieron lugar al trabajo

“Obtenciéon de polvos de hidruro de titanio” que foesentado en el 8° Congreso
Internacional de Metalurgia y Materiales CONAMET/8A008, Octubre 28 al 31 de

2008. Universidad Tecnoldgica Metropolitana, SayttjaChile, que se muestra en el
Anexo I.
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El hidruro fue obtenido por hidruracién de lamimistitanio metalico ASTM Grado 2
cuya composicion quimica se muestra en la Tabla 2.1

En las experiencias llevadas a cabo se determiad@grante el proceso de hidruracion,
trabajando a 700° C y con una presion de hidrégendos atmosferas se lograba una
transformacion completa del titanio en hidruroitanto.

Tabla 2.1.Titanio Grado 2, composicién quimica nominal (%p)

Grado2 0,03 0,08 0,015 0,30 0,25 rest

Finalizada la hidruracion, las muestras fueron daslidurante 30 minutos en un molino
de barras trabajando con un vacio d& bm de Hg, obteniéndose particulas con
morfologia angular y tamafio granulométrico adecsadmara la obtencion
pulvimetalirgica de piezas por compactacion y Hiaeion. El procedimiento
experimental completo empleado en la obtenciénidieifo de titanio a partir de titanio
metdlico, se describe en el Anexo I.

2.1.1.1Metalografia

Para evaluar el avance de la hidruracion, se mepamuestras metalograficas de las
laminas del titanio puro de partida y luego deiglies tiempos de hidruracion.

En la Figura 2.1, se presentan micrografias dmlittmetalico Grado 2 de partida y de
dos muestras una parcialmente hidrurada y otrartetde hidrurada.

@) (b) (©

Figura 2.1.(a) Titanio puro recocidab) Titanio parcialmente hidrurado.
(c) Hidruro de titanio

En la micrografia de la izquierda se observa leuettra equiaxial del titanio recocido
(fase alfa). En la central se observa una estragtarcialmente hidrurada compuesta
por las soluciones de hidrégeno en titaniogn el centro de los granos §, en los
limites de grano. La micrografia de la derecha tnada estructura ramificada que se
obtiene luego de la hidruracion completa. Corredpaa la fase/ (hidruro de titanio),
compuesto que presenta una alta fragilidad.
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2.1.1.2Difraccion de rayos X

Se realizaron difractogramas de una muestra derbidte titanio en polvo y de una
lamina de titanio puro Grado 2, material a parél cual fue obtenido el hidruro por
hidruracién. Los difractogramas de ambos matersdanuestran en la Figura 2.2.

Los difractogramas fueron obtenidos en un difraettbon PHILIPS PW 3020 con
radiacion de Cu K. Las mediciones fueron realizadas en un interaalgular 30%
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Figura 2.2. Difractogramas dé) muestra de polvo de TiH(b) lamina de titanio

Se compararon ambos difractogramas y se observ8iduen en el difractograma del
TiH, todas sus reflexiones corresponden a la fag2], también se advirtio que para

20=37° y D=40° se presentaban reflexiones correspondienté$amio puro, lo que
indicé que durante la hidruracion, la transformadi@ titanio en hidruro no alcanzé a
completarse.

Dado que se estimé que la presencia de pequeinosnpajes residuales de titanio en el
hidruro de titanio no era perjudicial en el procestudiado, se decidid utilizar este
material para la realizacion de las experienciasiptas en la investigacion.

2.1.1.30bservacion microscopica

La morfologia y tamafio del polvo de hidruro deniitafue caracterizada mediante
microscopia electrénica de barrido. El microscapitizado fue un Carl Zeiss Sigma
FEG, modelo Oxford, equipado con un detector detrelees secundarios SEZ — Inlens.
Las condiciones de trabajo fueron 10 kV y 17 mndidéancia de trabajdn la Figura
2.3 se muestran micrografias obtenidas a 300 y a60ntos. En las mismas se puede
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observar el pequefio tamafo de las particulas dehade pocos micrones, su forma
angular con aristas vivas y su amplia dispersiotad®fios.

6]

Figura 2.3. Fotomicrografias MEB de Tikl (a) 300x,(b) 1500x

Es de notar que todas las caracteristicas obsenadal hidruro de titanio son muy
apropiadas para su utilizacion en los procesosimpatallrgicos, tal como el de la
presente investigacion.

2.1.1.4Distribucién granulométrica y superficie especifica

Para determinar la distribucion granulométrica klielruro de titanio, se utilizé un
analizador Malvern Mastersizer 2000 que usa laidacde difraccion de laser. En la
Figura 2.4, se muestra la curva de distribuciomgmétrica acumulativa obtenida. El
analisis granulométrico indicé que: d(0,1) = 4/, d(0,5) = 19,34m y d(0,9) =
50,04..m.

Volume (%
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P lso
Lo

=y
S
Tt T T
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Figura 2.4. Distribucion granulométrica acumulativa de 7iH

La superficie especifica del hidruro de titaniadséerminé por el método BET de flujo
estatico, en un equipo Strohlein Area meter Ilo/uhi valor de 0,76 ffyg.
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2.1.2 Carbonato acido de amonio

El carbonato utilizado fue de calidad proandlises arigen inglés, provisto por
laboratorio Anedra. Su composicion quimica seguredificado de analisis se muestra
en la Tabla 2.2.

Tabla 2.2.Carbonato &cido de amonio pro andlisis, compasicié
quimica nominal

Cloruros Sulfatos Hierro Metales NH4HCO3
pesados

<0,001% < 0,001% < 10 ppm <5 ppmmin. 99,6%

2.1.2.10bservacion microscopica

El analisis de la morfologia, topografia asi comasiformidad del carbonato acido de
amonio (NHHCQO;) se llevd a cabo por MEB. En la Figura 2.5, se nmmasast
micrografias a 25 y 40 aumentos de la fracciontaoraiio de particula entre 250n y

350,.m, utilizada en las experiencias de sinterizacion.

o
40ct2012  Sample \D-‘}
150140

] Fam AR
A % CARBONATG-ACIDO-AMONIDI@2silad Nacional
lag= 25 XY WA= 1000 ' SS=8 - e Cordoba

Figura 2.5. Micrografia MEB del NHHCO;,
fraccion 25Q:m - 350.m (a) 25x, (b) 40x

Se puede observar que las particulas presentanmomilogia angular, irregular,
mayormente alargada segun su eje longitudinal yacstas redondeadas.

2.1.2.2Propiedades fisicas

El carbonato acido de amonio es un sélido cristalifanco con cristales prismaticos
cuya densidad es de 1.586 gicrPor calentamiento en el aire a temperaturas raayo
60° C descompone segun la siguiente reaccion:

NH/HCO; — NHz;+ CO+ H,O (21)
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liberando vapor de agua, dioxido de carbono y aaoani

2.2 Procedimiento de obtencion de compactos porosos

El procedimiento de obtencion de compactos porakositanio utilizado consta de
varias etapas a saber: (a) tamizado del carboretantbnio para obtener particulas
espaciadoras de la granulometria adecuada, (b)landet hidruro de titanio con el
carbonato de amonio, (c) compactacion de la me@jalescomposicion y eliminacion
del carbonato por calentamiento a 200° C dejandooampacto poroso de hidruro de
titanio, (e) descomposicion del hidruro de titaai®00° C resultando en un compacto
poroso de titanio y (f) sinterizacién del titaniold00° C para lograr compactos de
titanio porosos con suficiente resistencia mecapara su utilizacion. Un esquema del
proceso de fabricacién se muestra en la Figura 2.6

] o Particulas
\ / NH4HC03
Mezclado
v
Compactacion
uniaxial
Eliminacion particulas espaciadoras
Descomposicién hidruro de titanio
Sinterizacion
del titanio

'

TITANIO POROSO

Figura 2.6. Esquema de fabricacion de compactos de titaniospor
A continuacion se desarrollan cada una de las @dgwcriptas anteriormente.

2.2.1 Tamizado del carbonato acido de amonio

De acuerdo a lo indicado en la bibliografia [3pdra aplicaciones osteconductivas a fin
de facilitar la oseointegracion y vascularizacibmaenafio de poros del compacto debe
encontrarse preferentemente entre/130y 600 ,..m. Dada la amplia dispersion en

tamafios de particula que poseia el carbonatoaddizomo material espaciador, se
procedio a su tamizado. Para realizar dicha op@ras® utilizé un tamizador vibratorio
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magnético Retsch y un juego de tres tamices: de /500 350,.m y 250,.:m. Las
fracciones granulométricas comprendidas entre /360y 500 ,.:m y 250 ,./m y 350
/om fueron separadas para su utilizacion como p#t@spaciadoras.

2.2.2 Mezclado de los polvos

A fin de obtener compactos porosos de titanio detintas porosidades, se mezclé el
polvo de hidruro de titanio con diferentes propameis de carbonato acido de amonio.
La mezcla se llevo a cabo en un mezclador de vighY, accionado por un motor de
corriente continua con regulador electronico deaidad Precytec, que se muestra en la
Figura 2.7.

Mezclador devidrio

Figura 2.7.Mezclador de vidrio tipo Y, con impulsor mecanico

La relacion de peso del polvo de hidruro de titammolvo espaciador (NJHCOs) para
obtener porosidades en verde de 35, 50, 61% y 7%akuldé considerando los
volimenes ocupados por el titanio y el (M€0Os), luego de la sinterizacion, como se
describe a continuacion. Se fabricaron compactos8de mm de diametro y
aproximadamente 10 mm de altura, con un volumeh det alrededor de 0,50 &€m

Para una muestra de 0,5 %ynpara una porosidad de 50%, los voliimenes deopugv
titanio y de  NHHCO; son de 0,25 cfhcada uno. Aplicando la ecuacién (2.2), se
obtuvieron las masas de polvo de titanio y carlwaeitdo de amonio.

M=V .p (2.2)

La r:?sa de polvo de titanio requerido, consideranaola densidad del titanio es 4,51
g/ cntes:

M=V¥.p7=0,25cni. 4,51 g/cm=1,13 g (2.3)
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De igual manera, considerando que la densidad atbbnato es de 1,586 g/énia
masa requerida de este material espaciador, parenuastra con el 50% de porosidad,
sera igual a 0,40 g.

Ahora bien, teniendo en cuenta que en la mezclaenaso titanio sino hidruro de
titanio, que descompone en titanio durante el mocke fabricacion, se hizo necesario
calcular el peso equivalente de hidruro de titafara efectuar este célculo, se
considero la diferencia entre las masas moleculdetditanio, igual a 47,87 y del
hidruro de titanio, igual a 49,87. Teniendo en taeastos valores, se determind que el
hidruro de titanio equivalente, a utilizar en lazela, es igual a 49,87/47,87 veces la
cantidad de titanio calculada aplicando la ecua2i8n

Por ejemplo para un compacto de 50% de porosidseddg acuerdo a la ecuacion 2.3,
requeria mezclar 1,13 g de Ti con 0,40 g deHNED;, si se emplea Tifl se deberan
usar 49,87/47,87 x 1,13 = 1,17 g en la mezclacderdo a lo indicado anteriormente.
Para calcular las masas necesarias de polvo derdide titanio y de carbonato de
amonio para obtener compactos con las distintassrdes buscadas se aplico el
mismo procedimiento descripto.

Las masas calculadas de hidruro y bicarbonato fu@reparadas en una balanza
analitica electronica con una sensibilidaddd¥01 g.

Tabla 2.2.Masas de Tikly NH;HCOsrequeridas para obtener
muestras con porosidades de 35% a 72%

Porosidad | Volumen | Volumen Masa Volumen Masa
total Ti TiH ; equiv. | NH4HCO3; | NH/HCO3
(cm?) (cm®) (9) (cm®) (9)
0 0,50 0,50 2,35 0 0
35 0,50 0,33 1,53 0,17 0,28
50 0,50 0,25 1,17 0,25 0,40
61 0,50 0,20 0,94 0,30 0,48
72 0,50 0,11 0,52 0,39 0,62

2.2.3 Compactacion

La compactacion de la mezcla de polvos de hidrerditeinio y NHHCO; se llevo a

cabo en la matriz mostrada en la Figura 2.8, costpuie tres partes:

= El cuerpo prisméatico de seccion cuadrada de 50 mhadb y 65 mm de altura, con
agujero pasante de 8,4 mm de diametro en el ceald@rda seccion cuadrada y
constituido por dos piezas simétricas que se &jatne si con cuatro tornillos lo que
permite dividir la matriz en dos mitades igualesapaxtraer la probeta compactada
con facilidad.

= La base de la matriz tiene la misma seccion queerpo, 10 mm de altura, y se fija
al cuerpo a través de cuatro tornillos. Tanto @rgo como la base de la matriz
fueron construidos en acero AISI 8620.

= El vastago de compresiéon tiene un diametro ligeraenénferior al del agujero
pasante del cuerpo de la matriz, para poder inticskiy deslizarse dentro de él. El
vastago se fabricé con acero AISI 4140 y fue eraddoepor tratamiento de temple
para soportar las altas presiones de compactaitiGuir deformaciones plasticas.
Luego del revenido presentd una dureza de 35 Rc.
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Figura 2.8. Foto de la matriz empleada en la compactacion

La compactacion de los polvos fue realizada a pnesi de 300 MPa, 400 MPa y 500
MPa. Se calculé la carga de compactacion en kilogsafuerza considerando el area de
contacto del perno.

La carga fue aplicada mediante una maquina univelssaensayos marca Alfred J.
Amsler (Figura 2.9), trabajando en modo compresion.

Figura 2.9. Equipamiento utilizado en la compactacién de lasstras

El procedimiento de compactacion fue realizadoothiciendo la mezcla de polvos
dentro del orificio central de la matriz, armadancda base, pero sin el perno.
Posteriormente se colocaba el perno y ubicaba teznemmada en la prensa hidraulica
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en la que se aplicaba una precarga de aproximadan2&@ kg, para asegurar el
correcto contacto entre el plato de la prensa yastago de compactaciéon. Luego se
aumentaba gradualmente la carga a fin de que wb el acomodara correctamente, de
manera de evitar efectos dinamicos que altereorgactacién. Una vez alcanzado el
valor establecido para lograr la presion deseamantenia la carga constante durante
un minuto. Finalmente, se desmontaba la matriz miaar la muestra, operacion que
debia hacerse con cuidado para que no se rompiesenpacto.

Si bien no se emple6 ningun tipo de aglutinantdaemezcla que se compactaba, la
resistencia en verde de los compactos fue sufecipata su manipulacion durante la
medicion de diametros y longitudes y colocaciénreolas navecillas para su
sinterizacion en el horno. Esta resistencia se aégbgran medida a la morfologia
angular de los polvos de hidruro de titanio quelpce el entrecruzamiento y anclaje de
las particulas entre si.

En la Figura 2.10, se observan muestras compacteatasdistinta proporciéon de
carbonato de amonio a hidruro de titanio. Se nata g mayor porosidad (mayor
porcentaje de carbonato), la altura de la prob@tgpactada aumenta ligeramente.

(b) (©

Figura 2.10.Muestras compactadas con porosidad@es0%,(b) 61%,(c) 72 %

En la Figura 2.11, se muestra una foto de un cotopacverde con 50% de porosidad
tomada a 6 aumentos en una lupa estereoscépiqauesle observar una distribuciéon
uniforme entre la fase oscura correspondiente @luto de titanio y la clara del
carbonato acido de amonio.

Figura 2.11.Compacto en verde. Distribucién uniforme de,NBO;
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2.2.4 Equipo experimental

Todas las etapas de calentamiento fueron realizadas horno eléctrico tubular marca
Sentro Tech calentado por resistencias de siticiler molibdeno y capaz de alcanzar
los 1700° C. Este horno posee un programa que teemsiablecer rampas y fijar
velocidades de calentamiento y de enfriamientoeyetiuna zona de temperatura
uniforme de 15 cm en su parte central, donde seaban las muestras compactadas,
dentro de una navecilla de titanio. El vacio degesdalcanzaba utilizando una bomba
de vacio mecénica rotativa de doble etapa Edwavd3 &apaz de alcanzar inm Hg

y una bomba difusora de aceite Edwards Diffstal ®3/que permite lograr un vacio
méximo de 16 mm de Hg.

Las experiencias se llevaron a cabo dentro de mpadimiento formado por un tubo
de alimina de 38,1 mm de diametro interior, 3,15 espesor y 762 mm de largo,
cerrado en sus extremos y en el cual se creabaaio gte 18 mm Hg. Se encontraron
muchas dificultades para lograr el cierre hermétictve los cabezales de aluminio y el
tubo de alimina dado el alto vacio requerido, lasaglas temperaturas de trabajo de
hasta 1300° C y la diferente dilatacion de los neés de cierre del tubo. Para
solucionar este problema, se ensayaron distintos tle cabezales de cierre y luego de
muchas pruebas finalmente se disefid el mostratikgura 2.12, con doble O ring de
silicona y anillo intermedio de compresién, quenm&d superar los problemas de vacio
encontrados y asegurar la atmdsfera requerida dulasinterizacion.

Tapa s
Aro de compresion Conector
- l 24 Tubo de aliimina
g ) [N s| ¥ 35 ]
: 19.3 l/ @1;1 @ 35 3.5
g g 3 3 3 ]

— - 1
g \ = [s] o
E 5 N

O rings

Figura 2.12.Esquema de cabezal de aluminio para alto vacio

A fin de evitar que se deteriore el material deQosngs en contacto con el tubo, el cual
se encontraba a altas temperaturas, se empledefngenracion continua mediante
serpentines de cafo de cobre arrollados sobrealoszales de aluminio. El agua que
circulaba por los mismos era luego derivada afligezacién de la bomba difusora de
aceite.

En la Figura 2.13, se muestran fotos de los cabgzddnde se pueden observar las
partes descriptas anteriormente. El cabezal masteadla foto de la izquierda es el
correspondiente al extremo de la camara tubuladponde se cargan las navecillas. El
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cabezal mostrado en la foto de la derecha es es@@enecta a la bomba de vacio. Se
puede observar en ambos cabezales serpentinebréeutitizados para la refrigeracion.
Se puede apreciar también en los cabezales, qudeuna piezas posee pernos y que se
une a la otra pieza mediante mariposas que secam& los pernos. Al ajustar las
mariposas ambas piezas se acercan presionandoriogsdjue se deforman contra las
paredes del tubo y de una de las piezas de alurdigliccabezal, produciendo un
excelente cierre entre la pieza de aluminio refeda y el tubo de alimina, que permite
alcanzar vacios muy elevados dentro de la camanayabajando a altas temperaturas.

Figura 2.13.Fotografias del cabezal despiezado
Para la conexién de la camara de trabajo a la ba®mhailizdé una tuberia flexible de
acero inoxidable con bridas para vacio. Para laficioees de vacio de hastaltm

de Hg se utilizé un medidor Pirani Edwards APG $Qfara alto vacio hasta $onm
de Hg un medidor Edwards Active Inverted Magne{/ii).

Sentr Tech

<
Sentro Tech Corp ’

e
-

Figura 2.14.Equipo experimental utilizado en los ensayos
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En la Figura 2.14, se muestra el equipo expericheartaado en el que se puede
observar el horno, las bombas de vacio mecanidasoda, el tubo de alimina (camara
de trabajo), con los cabezales refrigerados yilrses y conexiones entre el tubo y la
bomba de vacio.

2.2.5 Ciclo térmico

Las muestras compactadas eran colocadas en éaceattal del horno y se sometian al
ciclo térmico que se muestra en la Figura 2.1508°Z se produce la descomposicion
y eliminacion de las particulas espaciadoras dgH@®;, a 500° C la descomposicidn

del hidruro de titanio lo que resulta en un compale titanio poroso no consolidado y
finalmente a temperaturas entre 1100° C y 13008 €interizacion que origina la unién

de las particulas de titanio y el aumento de esish de la muestra porosa.

Trc 1

130

t0C

20C

| ] L
0, 15 3 4.t 6,5 10,

: : : . o L Tiempo [h]
Figura 2.15.Ciclo térmico utilizado en la fabricacion de titamuoroso

2.2.5.1 Eliminacion de las particulas espaciadoras

Para efectuar el calentamiento de los compactad)rsa la tapa del cabezal posterior de
del compartimiento de trabajo y se introducian tvesuatro muestras compactadas
dentro de una navecilla fabricada de chapa dedithasta ubicarlas en la parte central
del horno, mediante una varilla que tenia una meso@spondiente a esa posicion.

Figura 2.16.Compactos en verde dentro de navecilla de titanio
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Posteriormente se conectaba el sistema de vacia Aesnzar 1® mm Hg y en ese
momento se encendia el horno para que se iniaieclel térmico programado. En la
Figura 2.16, se muestra la navecilla con los cohogaen verde.

En todas las experiencias realizadas se utilizo tengperatura de 200° C para la
descomposicion del carbonato, una velocidad detzatéento suave de seis grados por
minuto a fin de que la eliminaciébn de gases se&esyano altere la estructura del
compacto y un tiempo de una hora de permanena éemperatura para garantizar la
descomposicion total del carbonato. Siguiendo lalueidn del vacio dentro de la
camara donde se encontraba la navecilla se puagswalogjue el vacio de alrededor de
10°> mm Hg que se alcanzaba a temperatura ambientesnzaima a disminuir por la
evolucién de los gases de descomposicion del cartbode amonio a partir de
aproximadamente los 60° C. Al alcanzar los 208P&cio era de 9,51 x Tonm Hg y

en funcion del tiempo de permanencia a esa temyar@bmenzaba nuevamente a
aumentar hasta recuperar las°¥@m Hg al cabo de aproximadamente 55 minutos de
permanencia a esa temperatura.

La eliminacién del carbonato &cido de amonio dejecbs dentro de la muestra
compactada en el lugar en el que se encontrabgrattisulas de este material. Se crea
asi un compacto poroso de hidruro de titanio. EnFilgura 2.17, se muestran
fotomicrografias MEB a 50x, de un compacto sint&t@z Se observa que la forma y
tamafio de los poros guarda una directa relacioactorma y tamafio de las particulas
del carbonato &cido de amonio.

@ BT
Figura 2.17.Correlacion entre la forma y tamafio del pge):compacto de titanio
sinterizado(b) particulas de carbonato de amonio

2.2.5.2 Descomposicion del hidruro de titanio

Durante esta etapa se descompone el hidruro déotiea titanio metalico e hidrégeno
gaseoso y como resultado los compactos porososldedide titanio se transforman en
compactos porosos de titanio.

Esta etapa se realiz6 a continuacién de la etapelidenacion de las particulas
espaciadoras elevando la temperatura del horna lest500° C con una velocidad de
calentamiento de 10 grados por minuto y manteniesgia temperatura durante una
hora. Se observé que el vacio d& b@m Hg dentro de la cAmara, se mantuvo constante
hasta aproximadamente los 380° C y luego empezénairdiir gradualmente hasta
alcanzar un minimo de 8,41 x 1@nm Hg a aproximadamente a los 10 minutos de
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permanencia a 500° C. Luego el vacio empez6 nuextanaeaumentar lo que indico
gue iba disminuyendo la cantidad de hidruro deittain transformar y al cabo de 60
minutos alcanzé un valor de 8.94 x?®m Hg . El hidruro de titanio residual terminé
de transformarse completamente a aproximadamen®® @2y el vacio alcanz6

nuevamente I®mm Hg.

2.2.5.3 Sinterizacion

Durante la sinterizacion se unen las particulastaeio que se encuentran en contacto
creando cuellos entre las mismas y formando bordetalicos. En este proceso,

disminuye el nimero y tamafio de los espacios iatgcplares, los cuales tienden a
hacerse esféricos a medida que se incrementargdiele sinterizacion, disminuye el

volumen del compacto y aumenta significativamenteresistencia mecanica. En la

Figura 2.18, se puede observar la diferencia eremiiones de un compacto antes y
después de la sinterizacion.

(a (b

Figura 2.18.Compacto con 61% de porosidad (condicién de engayabla 2.3):
(a) en verde(b) sinterizado

La sinterizacion se produce por difusion atdmicaestado solido. La fuerza impulsora
para que se produzca la difusién es la disminud®menergia libre del sistema como
consecuencia de la disminucion de la energia soéidue proviene de la disminucion

del area superficial total de las particulas queé&m el compacto.

La etapa de sinterizacién se llevd a cabo elevdademperatura del horno a una
velocidad de 10° C por minuto, hasta alcanzar &304 C o 1300° C programados y
manteniendo luego la temperatura constante durardedos o cuatro horas. Durante
todo el proceso se trabajé con un vacio dé dfn - 10° atm. Pasado el tiempo de

permanencia previsto a la temperatura de trataojiese enfriaba el horno a una
velocidad de alrededor de cinco grados por minatstehalcanzar una temperatura
menor a los 400° C y posteriormente se lo apaddimia siguiente con el horno frio, se

extraian los compactos sinterizados.

Figura 2.19. Compactos sinterizados dentro de navecilla deidita
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En la Figura 2.19, se muestra una navecilla deititaonteniendo compactos porosos
luego del proceso de sinterizacion.

En la Figura 2.20, se muestran compactos que fugnberizados en posicion vertical.
Se observé que la posicion vertical promovidé umggerh deformacién segun su eje
vertical, mas notable en el compacto de mayor jads Para evitar esta deformacion,
en las sinterizaciones posteriores se ubicaroncémspactos en posicién horizontal
dentro de la navecilla, como se muestra en la &igui9.

También se observé en todos los compactos sindeszana mayor contracciéon en el
didmetro en uno de sus extremos respecto de lsepeoducia en el otro. Esto muy
probablemente se debe a la menor densidad quenfaedes compactos en ese extremo
gue corresponderia a la zona de contacto del rabten la base de la matriz durante la
compactacion. Este efecto se observa cuando smutdmpactacion de simple efecto
gue produce una mayor presion de compactacion eonmepacto en contacto con el
vastago y una menor presiéon de compactacién y mgewsidad, en el compacto en
contacto con la base de la matriz.

(a) (b) (c)

Figura 2.20.Compactos sinterizados cda) 50%,(b) 61%,
(c) 72% de porosidad

En la Figura 2.21, se muestra un compacto sintiwizeon 50 % de porosidad
fotografiado en distintas posiciones. Se obsereal@aona que estuvo apoyada sobre la
superficie de la navecilla durante la sinterizacinestra una menor porosidad que las
otras zonas del compacto.

Figura 2.21.Vistas de compactos de 50% de porosidad en @istpuasiciones
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En la Figura 2.22, se muestra la diferencia encigpgue presentan compactos de
titanio enteros (fotos superiores) y fracturadasipgpacto (fotos inferiores), fabricados
utilizando particulas espaciadoras con rangos efifeim - 350:m y 35Q.m -
500.4m. Se pueden observar que las estructuras sonealtarporosas, lo que se hace
mas evidente en las muestras fracturadas.

Compactos
enteros

(b)

Compactos
fracturados

(d)

Figura 2.22.Compactos de titanio enteros y fracturados poastp
(condiciones de ensayo 6 y 8, tabla 28)y (c) 50% de porosidad,
particulas 25Q.m, (b) y (d) 72% de porosidad, particulas 35t

2.3 Programacion de experiencias — Variables estutlas

A fin de estudiar la influencia de las variable$ pl@ceso de particulas espaciadoras
sobre las caracteristicas estructurales y propesdadecanicas de los compactos
porosos de titanio obtenidos, se variaron las @ionks de trabajo tanto en la etapa de
fabricacion de los compactos en verde como en krderizacion. En la elaboracion de

los compactos en verde se modificaron el porcentigeparticulas espaciadoras

(carbonato de amonio), el tamafio de las particalgsaciadoras y la presion de

compactacion. En la sinterizacién se utilizaron tersperaturas diferentes; 1100° y
1300° C y tres tiempos distintos que fueron dehora, dos horas y cuatro horas. Para
cada condicion de trabajo se fabricaron tres mamstdos para determinar sus

propiedades mecanicas y una para analizar su gesaLc

En la Tabla 2.3, se detallan los rangos de: paadsi(porcentaje de particulas

espaciadoras), granulometria del espaciador, prefécompactacion y temperatura y
tiempo de sinterizacion empleados en experienigaadas a cabo.
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Tabla 2.3.Detalle de las condiciones de trabajo utilizadakas experiencias

S Porosidad Granulo_metria Presic’)n” Tgemp_eraty,ra —
ensayo calculada | espaciador | compactacion| sinterizacion )
(%) (rem) (MPa) ©C)

1 50 250 300 1100 2
2 61 250 300 1100 >
3 72 250 300 1100 2
4 0 - 300 1300 2
S 35 250 300 1300 2
6 50 250 300 1300 2
I 61 250 300 1300 2
8 72 250 300 1300 2
9 50 250 400 1300 2
10 50 250 500 1300 2
11 35 500 300 1300 2
12 50 500 300 1300 2
13 61 500 300 1300 2
14 72 500 300 1300 2
15 50 250 300 1300 1
16 50 250 300 1300 4

2.4 Caracterizacion de los compactos porosos obtdns

Luego de terminado el proceso de sinterizacion, dosipactos de titanio poroso
obtenidos en las experiencias, fueron caracterizagietermindndose su densidad
aparente, su microestructura: porosidad, distrdyuade tamafio de poro, tamafio de
poro medio, microporosidades, espesor y tamafnoat®gle las paredes celulares, y las
propiedades mecanicas en compresion, médulo decelad y limite de fluencia.

2.4.1 Densidad aparente

Los valores de densidad aparente fueron deterwsnad partir de los pesos y
dimensiones de las muestras debido a la formalaregilindrica de los compactos
obtenidos. El peso fue obtenido con una precis®®.0001 g utilizando una balanza
electronica digital marca Metler y las medidas emlsura y diametro con una precision
de 0,1 mm mediante un calibre digital.

La porosidad P, fue calculada a partir de la dexsaparente de la muestra, usando:
P = (1-p*p,)x100 (2.4)

donde Py, €S la densidad del titanio sélido igual a 4,51j/c

En la Tabla 2.4, se muestran los valores medidodatesidad aparente, en los
compactos porosos de titanio obtenidos y los degmmd, calculados usando la
ecuacion 2.4. Son valores promedio obtenidos ar pdet mediciones en los tres
compactos fabricados para cada condicién de ensayo.
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Tabla 2.4.Valores medios de densidad y porosidad de compaaiterizados

Condicion | Peso %) Altura | Densidad Porosidad,
ensayo (@) | (mm)| (mm) medida | ecuacién 2.3
(g/cn) (%)
1 0,6891| 6,9 8,2 2,2474 50,17
2 0,5421| 6,9 8,5 1,7056 62,18
3 0,3935| 6,4 9,5 1,2876 71,45
4 1,4974| 7 8,95 4,4046 2,34
5 0,8938| 7,2 7,4 2,9666 34,22
6 0,6794| 7 8,25 2,1399 52,55
7 0,5458| 6,9 8,55 1,7072 62,15
8 0,4219| 6,65 9,6 1,2653 71,94
9 0,6876| 6,9 8,2 2,2425 50,28
10 0,6868 7 7,95 2,2448 50,23
11 0,8813| 7 7,5 3,0533 32,30
12 0,7048| 6,85 8,3 2,3042 48,91
13 0,5684, 7 8,15 1,8122 59,82
14 0,4128| 6,7 9,55 1,2260 72,82
15 0,7018| 6,8 8 2,4155 46,44
16 0,6374| 6,8 8,05 2,1803 51,66

2.4.2 Microestructura — Microscopia Optica

La caracterizacion microestructural se realiz0 ma@uar el porcentaje de porosidad,
el tamafio de poro promedio, la distribucion de fande poros, la variacion del

tamano de los poros con la altura de la muestifarhaa de los poros, el tamafio de los
microporos, la forma y tamafio de las paredes cekila el aspecto de la superficie de
fractura. Todas estas caracteristicas en conjuofmopcionan una valiosa informacion

para comprender y predecir el comportamiento meodate los compactos.

Para el analisis por microscopia Optica, los comgsasinterizados fueron preparados
empleando técnicas metalograficas convencionales.

Figura 2.23.Probetas preparadas para la observacién micrascopi
de los compactos porosos de titanio
Debido a su pequefio tamafio y para facilitar su joat@rante su preparacion las
muestras fueron incluidas en baquelita utilizanda incluidora metalografica Prazis.
En la Figura 2.23 se muestra una foto de las pashattalogréaficas utilizadas.
En el desbaste se emplearon papeles esmeril dédateagrano de 180, 400, 600, 1000
y 1500 mallas. El pulido final fue efectuado en ymdidora metalogréfica Prazis,
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utilizando alimina de 1 y 0,5 micrones en susp@nsivagua. Salvo en algunos casos
en que fue necesario atacar las muestras conaivie&roll, solucion compuesta por
1,5% HF, 3% HN@y 95,5% HO en volumen, la mayoria de las muestras fueron
observadas en estado de pulido, ya que en estasciomes se podian apreciar las
caracteristicas buscadas. Para la observacionsdend@stras pulidas se empled un
microscopio metalografico Olympus PME y una lugteroscépica Olympus SZX,
para la adquisicion de las imagenes una camaréaldigioticam 5.0 MP y para el
andlisis de las imagenes, el software de anaksimédgenes Image Pro Plus 6.1.

2.4.2.1 Porosidad
Para determinar la microestructura de compactasreaados con distinta porosidad se
prepararon probetas metalograficas para su obsénve el microscopio (Figura 2.24).

Figura 2.24.Micrografias 6pticas de compactos con porosidad de
(a) 2,3%,(b) 35%,(c) 50%(d) 61% y(e) 72%
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En las micrografias de la Figura 2.24, se obslardependencia de la porosidad con el
porcentaje de particulas espaciadoras. La priméceognafia que muestra muy baja
porosidad corresponde a un compacto en el que emgkearon particulas espaciadoras
sino que se compacté TiHburo. Su muy baja porosidad de 2,3 %, se debe a |
presencia de microporos originados en la sinteadmaocompleta. A medida que se fue
incrementando el contenido de particulas espacaddilizadas en mezcla compactada,
fue aumentando la porosidad resultante en los colopale titanio sinterizados, tal
como se observa en las micrografias.

Se observa que el incremento de la porosidad peotimbién una disminucién en la
cantidad y espesor de las paredes celulares naetalic

2.4.2.2 Tamafo de poro

El tamafio de poro esta intimamente ligado al tanti&filas particulas espaciadoras de
NHsHCO; utilizadas. En la Figura 2.25, se muestra a lai&zga una micrografia
obtenida con lupa estereoscoépica de un compaocts@@ a la derecha una micrografia
MEB del NH,HCO;. Se puede observar la correspondencia en tamariong fentre las
particulas del carbonato de amonio y poros dedogpactos.

s P . tiffa A
A= 1,000 /i de.Cegdoh

Particulas

(b)

Figura 2.25.Comparacion entre la forma y tamafio de las pdascu
espaciadoras y los poros de los compactos deditani

Fotos obtenidas con lupa estereoscépica

A fin de determinar estadisticamente el tamafioate promedio y la distribucion de
tamafio de poros se tomaron fotos con lupa esténgicsca bajo aumento. Esto
permitio obtener imagenes que contenian una cahitidportante de poros, a diferencia
de la pequefa cantidad que se distinguian en ebsempio Optico. En la Figura 2.26,
se muestra una micrografia de la imagen observada kipa a 10 aumentos de un
compacto sinterizado con 50% de porosidad (conuid& ensayo 6, Tabla 2.3). En la
misma se observan los poros de color blanco pdesdes metalicas de color negro.
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S

Figura 2.26.Compacto poroso sinterizado. Fotografia obteniselgpa a 10x

Las imagenes obtenidas en la lupa fueron analizadgseando el analizador de
imagenes Image Pro Plus 6.1. Los datos obtenidweritexportados a Excel y con este
programa se construyeron histogramas de distribud® longitud mayor, menor y
media de poro (suma de la longitud mayor y mendadiia por dos) y de redondez del
poro, (divisién de la longitud mayor por la meneraada poro).
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Figura 2.27.Distribucién de longitudes mayor, menor
y media de poro en compacto de 50% de porosidad
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En la Figura 2.27, se muestran los histogramas iskeibdicion obtenidos para un
compacto con 50% de porosidad. A partir de la misenpueden extraer las siguientes
observaciones:

1.Existe una gran dispersion en las medidas de lahgitayor de los poros. Los
valores muy grandes, por encima de 350 micronestal800 micrones estan asociados
a la coalescencia de poros que el software noimisier y toma la medida como si se
tratara de un solo poro.

2.Las medidas de longitud menor de los poros presema dispersion menor. Ademas
se observa poros de longitud media de poro (tardafijporo) mucho menor de 250 -
350 micrones que fue el tamafio de las particulpacesloras usadas. Esto, se puede
explicar si se idealiza al poro como una esfera.eflie caso, los valores chicos de
tamafio de poro corresponderian a poros que hancsitiados por la superficie de
observacion, por encima o debajo de su circunfeaenayor. A mayor distancia de la
superficie de observacion respecto de la circunt@éaemayor, serd mas chico el tamafio
del poro observado.

3.La mayor frecuencia de tamafio medio de poro seeatr@uen el rango de 200 a 250
micrones, lo que muestra una contraccion durantnkarizacion del espacio dejado
por las particulas espaciadoras utilizadas cuyafianes de 250 a 350 micrones.
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Figura 2.28.Distribucién de grado de redondez de poros

En la Figura 2.28, se muestra el grado de redoddedps poros establecida como el
cociente entre, la longitud mayor del poro y lagitud menor del poro. En el gréafico

superior se muestra este cociente para todos lass pose puede observar que la
relacion longitud mayor dividida la longitud meralcanza en algunos poros valores
entre 10 y 11. Esto indica, que existen poros miaygados que se forman por

coalescencia de poros durante el proceso de g@té&n, aunque en muy baja
proporcion como muestra el gréfico.

43



Desarrollo de estructuras porosas de titanio biocompatible, obtenidas por pulvimetalurgia

En el gréafico inferior, se descartan los poros ralaygados, y solo se grafican aquellos
gue presentan una relacion maxima de tres. A phetigrafico se deduce que los poros
en el titanio sinterizado son alargados ya quelkcion cercana a uno que indicaria un
poro casi esférico se encuentra en muy pequefi@adnta relacion mas frecuente esta
entre 1,8 y 2. Esta observacion coincide con lecatb anteriormente, que la forma del
poro deriva de la que tiene la particula espaceadoe como se mostré en la Figura
2.5, fueron de forma alargada.

Fotos obtenidas con microscopio metalografico

Se tomaron fotos con el microscopio al minimo aumeuosible pero aun en estas
condiciones el area de campo era muy pequeiiagsembgenes se observaba una baja
cantidad de poros, menos representativa del miatergala observada en las imagenes
adquiridas con la lupa.

Sobre las imagenes obtenidas que tenian superpuesteuadricula de 100 micrones
entre lineas (Figura 2.30), se efectuaron medisicgre forma manual, del tamafio
mayor y menor de cada uno de los poros. Los dditeniolos fueron procesados en el
Excel, se calcul6 la longitud media de los poraeg gonstruyeron histogramas.
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Figura 2.29.Histogramas de distribucion de longitud media
de poro en compactos de distinta porosidad

44



Desarrollo de estructuras porosas de titanio biocompatible, obtenidas por pulvimetalurgia

En la Figura 2.29, se muestran histogramas ddhiisién de longitud media de poro
(tamafio medio de poro) para compactos de 50%, 6¥2y de porosidad fabricados
con particulas espaciadoras de 250 a 350 micraymewliCiones de ensayo 6,7 y 8,
Tabla 2.3) y para un compacto con 50% de porosidaatticulas espaciadoras de 350 a
500 micrones, condicion de ensayo 12, Tabla 2rafi¢g d).

A partir de la figura, se puede observar que:

1.La mayor frecuencia de tamafio medio de poro seeetreuen el rango de 200 a 250
micrones en los compactos fabricados con particelgsaciadoras de 250 a 350
micrones. Esto esta de acuerdo con lo observadb amalisis de las fotos tomadas con
la lupa (Figura 2.28) y se verifica en los compscton los diferentes grados de
porosidad estudiados.

2. En los compactos fabricados con particulas eaga@s de 350 a 500 micrones, se
observa que el tamafio medio de poro que aparecemaypor frecuencia esta entre 300
y 350 micrones, que una cantidad importante desgaresenta tamafios entre 400 y 450
micrones y que algunos tienen un tamafio medio éB6fiey 500 micrones.

3.La contraccién que se produce durante la sintedmaorigina que el tamafio medio
de poro sea algo menor al tamafio de las partiesfzaciadoras.

2.4.2.3 Relacién entre los tamarfios de poro y de piaula espaciadora

La diferencia en el tamafio de poro de compactatctadns con particulas espaciadoras
de distintos tamarfos es notoria visualmente conubserva en las micrografias que se
muestran en la Figura 2.30.

Figura 2.30.Fotografia con cuadricula de 100n. Compactos con particulas
espaciadoras de: (a) 256 - 350..m y (b)350.tm - 500.4m

¥

Figura 2.31.Tamafio de poros compactos de 50% de porosidaitPas
espaciadoras de: (a) 25M - 350..m y (b) 350.m - 50Q.cm.
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En la Figura 2.31, nuevamente se aprecia la diéeaean tamafio de poro que presentan
ambos compactos. Los valores de longitudes medidadicadas sobre algunos poros
muestran la directa relacion entre el tamafio de paie la particula espaciadora.

Los resultados obtenidos muestran que modificandotamafnio de las particulas
espaciadoras se puede obtener el tamafio de parericim por la aplicacion particular
del material poroso.

2.4.2.4 Coalescencia de poros

En el analisis estadistico de la distribucion dgitud (tamafio) de poro que se efectuo
sobre imagenes obtenidas con lupa, se observé lguraa medidas de la longitud
mayor de los poros eran muy superiores a las deald&ulas espaciadoras utilizadas,
por ejemplo de 700 6 800 micrones. Se explicod gte gbedecia a que el software de
analisis de imagenes utilizado, al determinar $rihucion de longitudes, no discernia
entre un poro libre o uno unido a otro, es deomaba los poros unidos como si se
tratara de poros individuales. En la Figura 2.&2pgede observar claramente que esta
unién de poros se verifica realmente en algunaaszde los compactos, lo que explica
que en el histograma de distribucion de tamafioodespaparezcan poros muy grandes
gue en realidad son poros unidos.

Coalescencia
de poros

Figura 2.32.Coalescencia de poros en compacto de titanio
con 61% de porosidad

2.4.2.5 Variacion de la estructura con la altura decompacto

La estructura del compacto poroso que se observananmicrografia corresponde
exclusivamente a la seccion del compacto que gaprenetalograficamente. Dado que
el material es muy heterogéneo, si observamos ecwEds del compacto ligeramente
por debajo de la anterior se vera que la estructaréa. A fin de comprobar esta
caracteristica del material, se sacaron fotogrdfiago de sucesivas operaciones de
desbaste y pulido para ir viendo como se iba muaifio la estructura. Se empezo
fotografiando de una muestra pulida en cuya mitroetsira se recuadraron dos
caracteristicas de la misma: un poro y una parkdiacePosteriormente se desbasto la
muestra con papel de 600 mallas (16 micrones),uli® y fotografio la muestra
nuevamente y se observé como se habian modifieedcaracteristicas recuadradas en
la foto anterior al retirar 16 micrones de mateital la Figura 2.33 se muestra la serie
de fotos obtenidas al repetir tres veces el progedito descripto. Se puede observar en
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las fotos de la izquierda como se modifica el ppren las fotos de la derecha como
cambia la pared del compacto, al ir cambiando peedicie de observacion.

(a (b)

100um 100um

Figura 2.33.Estructura porosa en funcién de la altura delpamto
(a) variacion de porg(b) variacion de pared celular
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En la primera foto de la izquierda, se observaoeb gompletamente aislado de forma
muy irregular mostrando en su parte inferior y sigmdo que aparentemente serian
otros poros. En la segunda foto se observa querel goalesce con el poro de la
izquierda y el poro inferior aumenta de tamafo.ld&mrercera foto, el poro de abajo
también coalesce con otro poro inferior. En la yatomienza a aparecer dentro del
poro una delgada pared celular.

En la primera foto de la derecha, se observa uremalular con microporos en la cual
confluyen cuatro poros. En la segunda foto desapar®s microporos y aparece en la
pared un poro. En la tercera foto, se observanpimess uno de cuales es de pequefio
tamafio y ademas se ve que los poros que rodgeandd han coalescido. En la cuarta
foto aparecen solo dos poros ya que aparentenentis poros mas grandes de la foto
anterior se unieron para formar uno.

En el analisis efectuado sobre las fotos de lactharéambién se pudo observar que la
segunda y tercera foto muestra una relacion magopatos a pared celular que la
primera y cuarta foto.

2.4.2.6 Espesor de las paredes celulares

En la Figura 2.34, se muestran mediciones efectuadare el espesor de algunas
paredes celulares. Se puede observar que los espasm muy variables y de acuerdo
a las mediciones efectuadas y a lo observado éotdapueden tener valores de 30
micrones o menos y hasta de mas de 220 micrones.

Figura 2.34.Espesores de algunas paredes en
compacto 50% porosidad

2.4.2.7 Microporosidad

En todos los compactos sinterizados se observeesepcia de microporosidades en las
paredes celulares metdlicas. Estas microporosidadesdebidas a que durante el
proceso térmico no se alcanza a completar lasrigat&n de los polvos de titanio de
las paredes celulares de manera de obtener ldickecién total.

En la Figura 2.35, se muestra una micrografia deammpacto con 50% de porosidad
(condicién de ensayo 6, Tabla 2.3), donde se casgavamente esta caracteristica de la
microestructura.
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Figura 2.35.Microporosidad en paredes en compacto 50% de iplabs

En la Figura 2.36, se observan mediciones de atgumnoroporos que como se puede
ver, tienen en general un tamafo inferior a lomidones.
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Figura 2.36.Microporos en paredes celulares
Se ha informado en la bibliografia que la presemgamicroporos en las paredes

celulares como asi también la forma irregular depgoros y su rugosidad superficial
pueden disminuir las propiedades mecanicas deolopactos porosos [8].
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2.4.2.8 Tamafio de grano del titanio en las paredeslulares

A fin de observar el tamafio de grano del titanitesizado de las paredes celulares se
atacaron con el reactivo Kroll, muestras pulidasisleompacto con 50% de porosidad,
obtenido por sinterizacién de dos horas a 1300ErCla Figura 2.37, se muestran
fotografias obtenidas a distintos aumentos dond@uszle apreciar claramente la
microestructura compuesta de poros, microporosapay metalicos. Se observa que
algunos microhuecos se encuentran en el limiteraleogy otros en el interior de los
granos. En la microfotografia inferior derechapaeestran mediciones de dos granos
cuyos valores son 89 y 118 micrones y que dan dea del orden de magnitud del
tamafio de grano de las paredes metadlicas.

o -o ': 4 -, 'i
e LIS i
£ r e argo : 118.2 pmj/

T

(b)
Figura 2.37.Microestructura de compacto de titanio por(sdal00x,(b) 300x

2.4.2 Microestructura — Microscopia electronica

A fin de obtener mayor definicion en algunos detaltle la microestructura de los
compactos de titanio poroso obtenidos se llevarorcabo observaciones por

microscopia electronica de barrido. El equipo zdiio fue un microscopio Carl Zeiss

Sigma FEG, modelo Oxford, equipado con un detaetdaglectrones secundarios SEZ —
Inlens.

En la Figura 2.38, se muestran micrografias MERmidBs sobre muestras pulidas de
compactos de titanio de distinta porosidad fabosacbn particulas espaciadoras con
tamafo entre 250 y 350 micrones. Se puede obselar@mente el incremento de la

fraccion hueca con el aumento de la porosidad daukstra. También se aprecia que el
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tamafo de los poros se corresponde con los detdosnpreviamente en los
histogramas de distribucion de tamafio medio de mmrocompactos de distinta
porosidad mostrados en la Figura 2.29.
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Figura 2.38.Fotomicrografias MEB de titanio poroso sinterizada
porosidad déa) 2,3%,(b) 35%,(c) 50%,(d) 61% y(e) 72%

En la Figura 2.39, se muestran micrografias MEBsantios aumentos de un compacto
con 72% de porosidad fracturado por impacto. Efota de la izquierda, se pueden
observar los poros y microporos y la estructurarivet cavernosa de las paredes de los
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poros. En la micrografia de la derecha, a mayoremtm) se puede apreciar la forma de

los huecos que coincide con la de las particulpactedoras que ocupaban esos lugares
y que algunas paredes celulares son de muy pe@sp@sor. Se observa también que la
superficie de las paredes celulares es altamegtesauy caracteristica conveniente para
la bioadhesion (oseointegracion) del material poam el tejido oseo.

40ct2012 Sample FaMAF. .
15113146 HIDRURO DE; -80%408¢tifsidad Nagional
ss= 6 WA de Cordobas,

7 -

(a)

Figura 2.39. Superficie fracturada del interior de compacto de
titanio de 72% de porosiddd) 30x, (b) 100x

En la Figura 2.40, se muestra una micrografia a 5 la zona superficial de un
compacto poroso tal como sale del proceso de giatédn. Se observa la presencia de
poros, microporos y paredes celulares con un aspegtho mas redondeado y no tan
rugoso como el observado en el interior del congpaecturado como se mostré en la
Figura 2.39.

: Z%mp.e,.
a £
~ b

i

Figura 2.40. Microhuecos en zona superficial sin pulir de caotp
de titanio con 72% de porosidad (500x)

En la Figura 2.41, se muestra la misma zona sg@rfle la Figura 2.40, pero a 2200x.

Se puede apreciar la presencia de microhuecos deddas de tamarfo alrededor de
cinco micrones sobre las paredes celulares. Tamb&nobservan planos que
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probablemente se correspondan con la cristalizadébrtitanio y que seria de interés
estudiar en otro trabajo.

Las micrografias MEB mostradas indican que lasueiiras porosas de titanio
obtenidas presentan caracteristicas apropiadasspauélizacion en la fabricacion de
implantes tales como, tamafio de poro adecuadosiparb abierta y rugosidad de las
paredes celulares.

EHT =10.00 kV A= SE2 23 Feb! mz Samp

WD = 21 mm B= CZBSD 11:09:02 ™ , mussirai
Mag= 220KX A= 1.000 ss=8 WGP

Figura 2.41.Zona superficial sin pulir de compacto de titanio
con 72% de porosidad

2.4.4 Propiedades mecanicas — Ensayos de compresiéon

Se establecio anteriormente que los materialeslaomue se fabrican los implantes
deben presentar biocompatibilidad mecanica o $eaaterial del implante debe tener
un valor de médulo de elasticidad similar al deddauen cuyo reemplazo sera utilizado.
Se ve de esta manera la importancia que reviglettgminacion de los valores de los
modulos de elasticidad de los materiales utilizaaok construccion de implantes.
Ahora bien, los huesos en el cuerpo humano estapt&tns generalmente a cargas de
compresion [9-10]. Por este motivo la determinacéhmodulo de elasticidad de los
materiales de uso en implantes debe efectuarsaesayas en los que se apliquen este
tipo de cargas. Igualmente, bajo compresion se déduar la determinacion de los
valores de tension de fluencia de estos materjzdes establecer si cumplen con los
requerimientos a que estaran sometidos durantgligaaion.

2.4.4.1 Equipo y dispositivo de ensayo

El equipo usado en la realizacién de los ensayosotepresion de los compactos
porosos de titanio, fue una maquina de ensayo<srsal Instron modelo 4486. Los
ensayos fueron realizados utilizando una velocittadeformacién nominal de 1G™.
Los errores asociados en la determinacion de lagasay desplazamientos se
corresponden con el error de 0,5 %, en la celdeadga empleada (de clase 0,5), y el
errorde 0,05 mm en el sistema de posicionado.

En la figura 2.42, se muestra la maquina Instroarte el ensayo de compresion. En la
misma se puede observar el dispositivo de ensajzadd y la muestra bajo carga con
diferente grado de deformacion plastica.
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Figura 2.42.Maquina y dispositivo de ensayo de compresion

En todos los ensayos realizados sobre los compactosos de titanio se logré una
deformacion plastica superior al 60% sin que semkesrotura de la muestra.

2.4.4.2 Curvas caracteristicas de metales compactpporosos

En la Figura 2.43, se muestra la curva tensiénrdefoion nominal obtenida en el
ensayo de compresion llevado a cabo sobre un cemman 50% de porosidad
(condicidon de ensayo 6. Tabla 2.3).

2000

1600

1200 / /
800 /
400

0 T T T T T T T
0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5 0,6 0,7 0,8

Deformacién nominal

Tensiéon (MPa)

Figura 2.43.Curva tension — deformacion obtenida en ensayo de
compresion, compacto 50% de porosidad

54



Desarrollo de estructuras porosas de titanio biocompatible, obtenidas por pulvimetalurgia

En la misma, puede observarse el comportamienkcotige los materiales metéalicos
porosos que presentan una deformacién elasticadaliniseguida de una gran
deformacion plastica con suave incremento de Isidarde deformacion, en la cual los
poros son comprimidos y distorsionados y una etigpdensificaciéon donde la tension
se incrementa rapidamente lo que indica un cameicamportamiento del material
desde un estado poroso a uno compacto.

En la Figura 2.44, se muestran las curvas obtemdad ensayo de compresion de dos
compactos, uno sinterizado sin particulas espa@ada@on porosidad muy baja de
(2,3%) y el otro con una porosidad del 35% (comdlies de ensayo 4 y 5, Tabla 2.3). Se
puede observar que el compacto de baja porosidesdmia el comportamiento de un
metal solido, con un aumento de la tension de defoldn hasta alcanzar un maximo y
luego un descenso de la misma.

La curva obtenida en el compacto con 35% de paadsih tanto, no presenta el
comportamiento de un metal sélido sino el carastied de los metales porosos
descripto anteriormente, observandose una tensifateau casi constante.

2000 A

Porosidad 2,3%

1500 A

Tension (MPa)

[
Q
[«
o

———

Porosidad 35%
500 -

o] 0,1 0,2 0,3 0,4

Deformaciéon nominal

Figura 2.44.Curvas de tension deformacion compactos
de 2,3% y 35% de porosidad

2.4.4.3 Modificacion de caracteristicas fisicas lge del ensayo
En la Figura 2.45, se muestra una fotografia deampacto de titanio de 50% de
porosidad antes y después de haber sido sometida deformacion nominal del 48%.

Figura 2.45.Compacto de titanio poros@) sin deformacion,
(b) con 48% de deformacion
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Se midieron las dimensiones iniciales y finalesadehpacto y se observé que luego de
la compresion la altura disminuy6 de 7,9 mm a by el didmetro se incrementé de
6,90 mm a 8,70 mm. La superficie de los compaategd de la compresion mostraba
un aspecto sano, sin presencia de fisuras y coomméimero de poros abiertos debido
al aplastamiento del material durante el ensayo.

En la Figura 2.46, se muestra el mismo compactta dgura anterior pero con dos
grados de deformacion plastica; del 48% y del 73 5@&00bserva que aun luego de una
deformacion tan alta como del 73,5%, el materiaéstna una buena plasticidad y no
pierde su cohesion salvo en las capas muy extsralgecompacto donde comienza a
fisurarse.

La altura final del compacto fue de 2,1 mm mientyas su diametro final fue de 10,5
mm.

(a (b)

Figura 2.46.Compactdqa) sin deformacién(b) con deformacion del 48%,
(c) con deformacion del 73,5%

2.4.4.4 Influencia de las variables estudiadas sabtas propiedades mecanicas

Los compactos de titanio obtenidos, al modificardestintas variables empleadas en la
realizacion de las experiencias llevadas a caberofu sometidos a ensayos de
compresion. A partir de los resultados se pudouavala influencia que tienen las
variables del proceso sobre los valores del modelelasticidad y limite fluencia de los
compactos producidos.

A fin de confirmar los resultados obtenidos, seagason por duplicado los compactos
producidos en cada una de las condiciones de &alidit.

2.4.4.5 Influencia de la porosidad

Se evalud la influencia de la porosidad a travédadeealizacion de ensayos sobre
compactos en los que se modificd el porcentajeadiécplas espaciadoras en la mezcla
de compactacion, manteniendo constantes las demrdables del proceso en los
siguientes valores: tamafio de particulas espaesdd50 micrones, presion de
compactacion; 300 MPa, temperatura de sinterizacit®00° C y tiempo de
sinterizacion; dos horas (condiciones de ensayg 8,7Tabla 2.3).

En la Figura 2.47, se muestran las curvas tensiformacion resultantes. A partir de
las mismas se puede observar que la porosidad ageeip los compactos ejerce una
influencia muy importante sobre los valores del middie elasticidad y la tension de
fluencia.
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300

50%

200 +
61% L

.- /

72%

Tension (MPa)

0 0,1 0,2 0,3

Deformacién nominal

Figura 2.47.Influencia de la porosidad en las propiedades
mecanicas a la compresion

2.4.4.6 Influencia de la presién de compactacion

Para evaluar la influencia de la presion de conag#m, como también de las otras
variables del proceso, a saber: tamafo de lascplagi espaciadoras, temperatura y
tiempo de sinterizacion, se ensayaron compactpeasidad constante.

400

300

200 +
300MPa

Tension (MPa)

100 4
500 MPa

0 T
0 0,1 0,2 0,3 0,4

Deformacién nominal

Figura 2.48.Influencia de la presién de compactacion en lapipdades
mecanicas a la compresion

En la Figura 2.48, se muestran curvas obtenidas ganpactos de 50% de porosidad
fabricados con dos presiones de compactacion diesggcondiciones de ensayo Se
puede observar una influencia baja de esta vanabbpue el aumento en la presion de
compactacion desde 300 MPa a 500 MPa solamenteqeanh ligero incremento en el
limite de fluencia y en el médulo de elasticidad.

2.4.4.7 Influencia del tamafio de particulas espadaaras

En la Figura 2.49, se muestra la influencia delai@dnde las particulas espaciadoras
sobre las propiedades mecanicas en compresion denypacto de 50% de porosidad.
Se puede observar, una disminucién apreciable sdbimmite de fluencia y modulo de
elasticidad al incrementar el tamafio de particedgmciadoras de 250 a 500 micrones.
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Como se vera mas adelante (Tablas 2.5 y 2.6)néklide fluencia baja de 120 MPa a
100 MPa y el valor del médulo de elasticidad de@F a 5,3 GPa.

300
/y
200

500z

Tensién (MPa)

100 +

0 T T
0 0,1 0,2 0,3

Deformacién nominal

Figura 2.49.Influencia del tamafio de particula espaciadora
en las propiedades mecéanicas a la compresion

2.4.4.8 Influencia de la temperatura de sinterizaén
En la Figura 2.50, se muestra la influencia deelaperatura de sinterizacion sobre
propiedades mecéanicas a la compresion evaluadasnecompacto de 50% de

porosidad.
300
1300° C
200 1100° C

100 +

Tension (MPa)

O T T
0 0,1 0,2 0,3

Deformacion nominal

Figura 2.50.Influencia de la temperatura en las propiedades
mecanicas a la compresion

Se observa que esta variable presenta una infu@pceciable ya que tanto la tension
de fluencia y el médulo de elasticidad se increrneratl incrementarse la temperatura
de sinterizacion.
Como se muestra mas adelante en las Tablas 26 p2.valores de estas propiedades
a 1100° C y 1300° C (condiciones de ensayo 1 yablaT2.3) son respectivamente:
limite de fluencia, 110 MPa y 90 MPa y modulo desttidad 6,8 GPa y 5,6 GPa.

2.4.4.9 Influencia del tiempo de sinterizacion

En la Figura 2.51, se observa que el tiempo aparerite casi no influye sobre los

valores de limite de fluencia y modulo de elastidisbtenidos en compactos de 50%
de porosidad sometidos a una y cuatro horas derig@tion. Sin embargo, en las

Tablas 2.5 y 2.6 en base a un tratamiento maslatitatie los datos generados en los
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ensayos de traccion, se muestra que la tensifinateia se modifica con el tiempo de
sinterizacién, si bien poco, ya que pasa de 120 péPauna hora a 130MPa para cuatro
horas. En tanto, el modulo de elasticidad aumemtaxanadamente un 15% desde 6,3
GPa, a 7,3 GPa, al aumentar el tiempo de sintédizale una a cuatro horas.

1600

4 horas

1200
1 hora

800

Tensiéon (MPa)

400 -

0 T T T T T
0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5 0,6 0,7 0,8

Deformacién nominal

Figura 2.51.Influencia del tiempo en las propiedades
mecanicas a la compresion

2.4.4.10 Determinacion grafica de tensiones de fluga minimas

La determinacion aproximada de las tensiones dendia minimas se efectud
empleando un método manual que consisti6 en mediruna regla, el cambio de
pendiente en la parte lineal de las curvas de lagramas tension-deformacion
obtenidos en ensayos de compresion de compactosgsoiLo primero que se hizo fue
agrandar las escalas de los gréaficos experimerdalesanera de observar las tensiones
correspondientes a valores de deformaciéon noming bbajos, en general menores a
0,10. Ese método permitia efectuar una buena dgérv de la parte lineal de los
diagramas y medir las tensiones a las cuales skigieo el cambio de pendiente. Se
utilizé este procedimiento para la determinacionlate tensiones de fluencia en los
distintos compactos producidos bajo diferenteslimiones de fabricacion.

A modo de ejemplo se muestra la determinacion gafie la tension de fluencia
obtenida para un compacto de 50% de porosidadaraep con particulas espaciadoras
de 250m vy sinterizado durante 2 horas a 1300° C. Endarki2.52, se presenta la

parte lineal inicial del diagrama hasta una def@igranominal méaxima de 0,052.

120

90

Tension (MPa)

60 T
0,04 0,05

Deformacién nominal

Figura 2.52.Parte inicial del diagrama tension — deformacibtenido en ensayo
de compresion para compacto de 50% de porosidad
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Aproximando una regla a la linea experimental, lso/a que el cambio de pendiente
en la curva tension — deformacion se produce paaigansion aproximada de 110 MPa.
Dicho cambio esta indicado con trazo rojo.

En la Tabla 2.5, se presentan los valores de temsdluencia promedio obtenidos para
compactos fabricados bajo distintas condicionesab®&jo empleando el procedimiento
mencionado.

Tabla 2.5.Valores del limite de fluencia obtenidos en conpsmc
producidos con distintas condiciones operativas

Exp. | Porosidad | Espaciador| Presion | Sinterizacién | Tension
(%) (fem) compact. 7 ©oC) T ¢ (hy | fluencia

(MPa) (MPa)

1 50 250 300 1100 2 90
2 61 250 300 1100 2 40
3 72 250 300 1100 2 12
4 2,3 - 300 1300 2 600
5 35 250 300 1300 2 225
6 50 250 300 1300 2 110
7 61 250 300 1300 2 45
8 72 250 300 1300 2 15
9 50 250 400 1300 2 120
10 50 250 500 1300 2 125
11 35 500 300 1300 2 200
12 50 500 300 1300 2 100
13 61 500 300 1300 2 40
14 72 500 300 1300 2 12
15 50 250 300 1300 1 120
16 50 250 300 1300 4 130

2.4.4.11 Variacion de la tension de fluencia con faorosidad
En la Figura 2.53, se muestra como se modificariaibn de fluencia en funcién de la
porosidad.

600

450 +

300

150 4

Limite de fluencia (MPa)

0 10 20 30 40 50 60 70 80
Porosidad (%)

Figura 2.53.Variacion del limite de fluencia con la porosidad
de compactos sinterizados de titanio
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Se observa una gran dependencia del limite dadiaecon la porosidad, con valores
gue van desde 15 MPa para 72% de porosidad hastslRa para 35% de porosidad y
600 MPa en las muestras con 2,3% de porosidadcéatas sin NpHCOs.

A partir de la Figura 2.53, se puede observar qusteeuna buena correspondencia
entre los valores del limite de fluencia y los deogidad.

2.4.4.12 Determinacion grafica de los médulos deasticidad

A fin de determinar los mddulos de elasticidadosad la parte lineal de los diagramas
tensidn-deformacion obtenidos en ensayos de comprefectuados sobre compactos
porosos producidos bajo diferentes condicionegat®jo. Al igual que lo que se hizo
en la determinacion grafica de las tensiones amdlia, se agrandaron las escalas de los
graficos experimentales de manera de efectuar ueaabobservacion de la parte lineal
de los diagramas y medir sobre la misma los modudoslasticidad. Se tomaron dos
puntos sobre la linea y se determinaron los incnémsede tension y deformacién que se
verifican al pasar de un punto al otro. El modwdcethsticidad E (pendiente de la linea),
se calcul6 efectuando el cociente entre el incréonge tension y el de deformacion:

Ex/Ae (2.5)

120

o]
o

IN
o
L

Tension (MPa)

0 T
0,035 0,04 0,045

Deformacién nominal

Figura 2.54. Parte inicial del diagrama tension deformacioteniolo en el ensayo
de compresion para compacto de 50% de porosidad

A modo de ejemplo se muestra el procedimiento efeit para la determinacion del
modulo de elasticidad de un compacto con 50% desptad, preparado con particulas
espaciadoras de 250m y sinterizado durante 2 horas a 1300° C. Endarki2.54, se
muestra la parte inicial de la curva tension debmidn experimental obtenida en el
ensayo de compresion.

Se tomaron dos puntos cualquiera sobre la paréallipor ejemplo los dos puntos
identificados con un cuadrado azul cuyas coordenagason: 0,038 — 43,93 y 0,043 —
76,387. Aplicando la ecuacion (4) a los mismosltasu

E = (76,387-43,937) / (0,043- 0,038)
E = 6836,14 MPa = 6,8 GPa

De esta manera se encontré que el médulo de éastipara un compacto con 50 % de
porosidad tiene un valor de 6,8 GPa.
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A fin de determinar el grado de ajuste en la dateoidn del modulo siguiendo este
procedimiento, se aproximé la curva experimental goa linea de tendencia. En la
Figura 2.55, se muestra el mismo diagrama que k& Beyura 2.54 pero con la linea de
tendencia superpuesta sobre la linea correspordi@ntos datos experimentales.
Tglmbién se presenta la ecuacion de ajuste a Bstayliel coeficiente de determinacion
R".

80

. /
y = 6768,2x - 219,38
R? = 0,9988
40 -

20

Tension (MPa)

0 T T
0,035 0,04 0,045 0,05

Deformacién nominal

Figura 2.55.Parte inicial del diagrama tension — deformacibtenido en ensayo
de compresion para compacto de 50% de porosidad

Se puede observar un muy buen ajuste con un caficide determinacion’Re
0,9988.

En la Tabla 2.6, se presentan los valores de mdathilelasticidad promedio obtenidos
para compactos fabricados bajo distintas condisiode trabajo empleando el
procedimiento mencionado.

Tabla 2.6.Valores del médulo de elasticidad obtenidos enpamtos
producidos bajo distintas condiciones operativas

Exp, | POTosidad Espaciador C'erﬁ;';’é‘t. Sinterizacion (GIIEDa) R®
(%) (m) (MPa) | T(°C) | t(h)
1 50 250 300 1100 2 5,6 0,9999
2 61 250 300 1100 2 2,5 0,9999
3 72 250 300 1100 2 0,3 0,9996
4 2,3 - 300 1300 2 98,5 0,9999
5 35 250 300 1300 2 13,2 0,9999
6 50 250 300 1300 2 6,8 0,9988
7 61 250 300 1300 2 2,4 0,9993
8 72 250 300 1300 2 0,6 0,9978
9 50 250 400 1300 2 6,9 0,9981
10 50 250 500 1300 2 7 0,9907
11 35 500 300 1300 2 7,9 0,9986
12 50 500 300 1300 2 53 0,9995
13 61 500 300 1300 2 1,7 0,9972
14 72 500 300 1300 2 0,5 0,9901
15 50 250 300 1300 1 6.3 0,9908
16 50 250 300 1300 4 7,3 0,9998
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2.4.4.13 Variacion del médulo de elasticidad con faorosidad

En la Figura 2.56, se muestra como se modificaG@uio de elasticidad en funcion de
la porosidad. Se observa una gran dependenciaa@repiedad con la porosidad, con
valores que van desde 0,6 GPa para 72% de porobakd 9,6 GPa para 35% de
porosidad y 98,5 GPa para muestras con 2,3% desidatb fabricadas a partir de
hidruro de titanio compactado sin carbonato de amon

100
80 -

R? = 0,9913
60 |

40 \
20
0 ‘ ‘ \%-\ —=

0 10 20 30 40 50 60 70 80

Modulo de elasticidad (GPa)

Porosidad

Figura 2.56.Variacion del médulo de elasticidad con la poradid
de compactos sinterizados de titanio

A partir de la Figura 2.56, se puede observar qugtesuna buena correspondencia
entre los valores del médulo de elasticidad y bgarosidad.
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CAPITULO 3
Discusion
3.1 Comportamiento mecéanico

Para que pueda un metal poroso, ser utilizado efaddcacion de implantes de
reemplazamiento 0seo, debe presentar una resst@rmide a las cargas fisioldgicas a
las que va a estar sometido y un modulo de eldaticsimilar al del hueso. Ademas de
poseer las caracteristicas mecanicas mencionaeasg, @ner una porosidad y un
tamafio medio de poro adecuados, para permitireeimrento interno del tejido dseo.
Ahora bien, las propiedades mecanicas descriptasig una relacion inversa con la
porosidad y el tamafio de poro. A mayor porosidtimafno de poro, caracteristicas que
facilitan el crecimiento interno del hueso, disny@ua resistencia. Por este motivo se
debe llegar a una soluciébn de compromiso, en lasiobsras metalicas porosas
empleadas en la fabricacion de implantes, entreessstencia de las mismas y su
porosidad y tamafo de poro [1-3].

Como se menciond anteriormente, los huesos enezpathumano estan sometidos
generalmente a cargas de compresion [4-9], poundoaps propiedades mecanicas de los
materiales metélicos porosos de uso ortopédicoesmminan a través de ensayos de
compresion.

3.1.1 Curva tension deformacion en compresion

Segun Gibson y Ashby [10], quienes estudiaron ehpmtamiento mecanico de
materiales celulares tales como el hueso trabedalaurva de tension deformacion en
compresion para este tipo de materiales (Figurp Brésenta elasticidad lineal a bajas
tensiones, seguida de un plateau extenso de tecmidtante que finaliza en un régimen
de densificacion en el cual la tensién aumentambnente.

ELASTIC-PLASTIC FOAM I ](b)
COMPRESSION :
b |
vl |
7)) [
g DENSIFICATION :
& |
* |
%ol 1 - .
PLATEAU(PLASTIC YIELDING) :
LINEAR ELASTICITY [BENDING) :

0 STRAIN, € & |

Figura 3.1. Curva esquematica de tensiéon deformacién en caidoreara
una espuma elastico—plastica. Se muestran lasdnes:
elastica, de colapso y de densificacion [10]

Las curvas de tension deformacién resultantesslerieayos de compresion efectuados
sobre los compactos de titanio porosos obtenidotaeexperimentacion realizada,
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presentan la forma caracteristica correspondientes anateriales celulares, descripta
por Gibson y Ashby. En la curva mostrada en laf@@u2, se observa una deformacién
elastica inicial, seguida de una gran deformaciéstiga con suave incremento de la
tensién de deformacién en la cual los poros sonpcomdos y distorsionados y una
etapa de densificacion donde la tension se increm&@pidamente lo que indica un
cambio de comportamiento del material desde uesiaroso a uno compacto.

2000

1600

1200 '////

800 ,//’//,

400 4-""’J’J/’/,

0 ‘ ‘ ‘ ‘
0 01 02 03 04 05 06 07 08

Deformacién nominal

Tension (MPa)

Figura 3.2. Curva tension — deformacion obtenida en ensayo
de compresion, compacto de titanio 50% de porosidad

La curva resultante del ensayo mostrada en la &ig@; indica que a través del método
de las particulas espaciadoras, es factible prodwenpactos de titanio porosos que
presentan un comportamiento mecanico en compresiar al que muestran los
huesos esponjosos trabeculares.

3.1.2 Médulo de elasticidad y limite de fluencia

Gibson y Ashby desarrollaron un modelo para la mefzion de materiales celulares
(espumas) tales como los huesos trabeculares.i&agiren el nivel mas simple, la
deformacion de una celda con un arreglo cubico aldds de longitud y seccion
transversal cuadrada, de lad@igura 3.3).

CELL EDGE

“SPLASTIC HINGES
AT CORNERS

S
Figura 3.3.Modelo de celda cubica de Gibson y Ashby. Sin deéor
con deformacién elastica y con deformacion plagfica
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Segun estos autores, en la zona de deformacidicaldas espumas de celdas abiertas
de densidades relativas bajas, deforman principabngor la flexion elastica de los
bordes de las celdas, mientras quenedida que la densidad relativa aumenta por
encima de 0,10, la contribucion de la extensiénpEno compresion de los bordes
celulares se hace mas importante.

Mas alla del limite elastico, en la zona del platesugieren que el mecanismo de
deformacion implica simultaneamente la flexion ttasde los bordes y el colapso por
deformacion plastica en flexion en ciertos punteslat bordes de las celdas. Si la
tension excede el limite de fluencia del solido adgunas celdas de la espuma la
deformacion se localiza en esas celdas y se déaaremsversalmente a la direccién
de carga, una banda en la cual se produce el cofgpstico de las celdas. Con un
incremento aun mayor en la tension aplicada, serdgian nuevas bandas y finalmente
todo el material colapsa.

Cuando las celdas han colapsado completamentpatades celulares se chocan entre
si y un incremento posterior de carga comprimesfauma ya compactada originando
un abrupto incremento de la tensioén (zona finabiedrama).

A partir del analisis basado en la celda unidaxtuigta, Gibson y Ashby propusieron
un modelo general, ampliamente utilizado, para nadés celulares de celda abierta
sometidos a compresion. En el mismo, el médulolakgieidad y la tension de fluencia
se relacionan con la densidad relativd ps (densidad aparente del material poroso

dividida por la densidad del material compactdjasaés de:

E*/Es= G (0¥ p) ™ (3.1)

O-p|/ Oys = C2 (p*/ps)nz (3.2)

donde, E* es el modulo de elasticidad del mateedllar, E es el modulo del material
compacto,u, es el limite fluencia del material celulars el del material compacto y
C1, G, m y 1y, son constantes que dependen de la estructuragoded material.

El modelo, deducido para espumas de celdas ahiedasiensidad relativa menor del
10% (porosidad mayor del 90%), resulta en las ecnes siguientes:

E* | Es= (0* ps)° (3.3)
ol Oys=0,3 p* pg*? (3.4)

cuyos coeficientes y exponentes sox@, G=0,3,n=2yn=1,5

A los fines de comparar el ajuste entre los valdeesnddulo de elasticidad y limite de
fluencia de los compactos de titanio poroso obtengh este trabajo y los previstos por
el modelo de Gibson y Ashby se aplicaron las eonmas (3.3) y (3.4) a los datos
experimentales.

En la Tabla 3.1, se presentan los valores del mddal elasticidad y del limite de
fluencia medidos en los ensayos de compresiongdedmpactos de titanio producidos
y los calculados aplicando las ecuaciones del eodel

A partir de la Tabla 3.1 se deduce que:

a) Los modulos de elasticidad calculados segunoéelein son superiores a los medidos
para todos los valores de porosidad.

67



Desarrollo de estructuras porosas de titanio biocompatible, obtenidas por pulvimetalurgia

b) Los limites de fluencia experimentales son sopes a los calculados para
porosidades de hasta 60%, mientras que son irdsripara compactos de mayor
porosidad.

Tabla 3.1.Comparacion de los valores del médulo de elastitidlimite de
fluencia calculados (ec. 3.1y 3.2) y los medidgseeimentalmente

MODULO DE LIMITE DE

Porosidad ELASTICIDAD FLUENCIA
experimental | calculado | experimental | calculado
2,3 98,5 104,9 600 185,3
35 13,2 49,0 225 104,7
50 6,8 25,7 110 64,7
61 2,4 16,4 45 46,1
72 0,6 8,6 15 28,3

En la Figura 3.4, se grafican los modulos de eldsti y limite de fluencia de
compactos con porosidades entre 35% y 72%.

50
< [
o l\ Datos calculados
O 40
8
T 30
17
©
o 20
8 ) \l\
o 10— —
E| Datos\.\.\
O experimentales
E 0 p T T T

35 45 55 65 75
Porosidad (%)

120
E ) Datos
\2, 90 | experimentales
.©
2
@ 60 -
>
= [
[0}
© 30 4
2 Datos calculados
E
—I 0 T T T

35 45 55 65 75
Porosidad (%)

Figura 3.4. Influencia de la porosidad sobre el médulo detieidad y limite de
fluencia de compactos de titanio de 35% a 72% desptad.
Valores experimentales y calculados
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En la Figura 3.4, se puede observar claramente gameocompactos de baja porosidad
los valores de mdédulo de elasticidad y limite deeriicia experimentales son muy
diferentes a los calculados pero la diferenciaeesiiis valores disminuye al aumentar la
porosidad (menor densidad aparente).

A los fines de examinar en qué medida los datosraxpntales encontrados siguen las
ecuaciones del modelo de Gibson y Ashby, se graficas valores de E* /g oploys

de compactos porosos de titanio con porosidades 80% y 72%, frente a la densidad
relativa (Figura 3.5). A partir de la Figura 3.8,deduce que:

a) Los resultados experimentales responden a lexienes del modelo de Gibson y
Ashby siendo los coeficientes y exponentes qu&aua las ecuaciones (3.1) y (3.2):
C.:=1,63, G=3,36, n=4,45y n= 3,65.

b) En el rango de porosidades evaluado, existebuana correlacion = 1,00 entre el
modulo de elasticidad relativo E* s el limite de fluencia relativory / oys y la
densidad relativa.

0,08

y =1,63x**
R =1,
0,05
(%2}
w
Ll
0,03 ~
0,00 ‘ ‘ ‘ ‘
0,25 0,3 0,35 0,4 0,45 0,5
Densidad relativa p/ps
0,30
y = 3,36x %%

R?=1,0

0,20 -

0,10 /

0,00 T T T T
0,25 0,3 0,35 0,4 0,45 0,5

glos

Densidad relativa  p/ps

Figura 3.5. Efecto de la densidad relativa sobre el moduloakieidad y
limite de fluencia de compactos de titanio poroso

c) A partir de las ecuaciones determinadas gragcaen

E*/ B =1,630% py** (3.5)

Tl Oys= 3,36 p* pg)>®° (3.6)

69



Desarrollo de estructuras porosas de titanio biocompatible, obtenidas por pulvimetalurgia

se pueden estimar con cierto grado de exactitoslmibdulos y limites de fluencia para
otros valores de densidad relativa, dentro deloagmugficado.

A modo de conclusién se puede decir que la razintipal para el desajuste que se
observa entre los valores,©, n y mp;determinados a partir de datos experimentales y
los previstos por el modelo teorico, se deberiaua gste fue desarrollado para
representar el comportamiento mecénico de matsriakjulares con densidades
relativas muy bajas menores de 0,10 (o sea, cond@&0% de porosidad), en los
cuales se establece el mecanismo de deformacidicadtd anteriormente. Para
porosidades menores como la que poseen los comspacsayados (35%, 50% 61% y
72% de porosidad), el mecanismo de deformaciomsiedldas del material, propuesto
por el modelo, no seria mas aplicable y es de aspee se verifiqgue una desviacion
respecto a lo previsto por el mismo [11].

Es de hacer notar también que en el modelo sedayasque los bordes de las celdas
son solidos compactos, mientras que los bordesaslemiuestras de titanio poroso
obtenidas, contienen microporosidades debidasiatierizacion incompleta.

3.1.3 Influencia de las variables del proceso sobles valores de E yo,

En la Figura 3.6, se condensa la serie de curvéandeén deformacion obtenidas en los
ensayos de compresion de compactos porosos deo titare fueron producidos
modificando distintas variables del proceso estiaia
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0 01 0,2 03 0 01 0,2 03
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Tensién (MPa)
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Influencia de la porosidad influencia de la temperatura de sinterizaén
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m
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= S 50044m
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Figura 3.6. Diagramas de tension deformacion obtenidos ernyeasie
compresion modificando las variables del proceso
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En las mismas se puede observar como se modificarnvdlores del modulo de
elasticidad y del limite de fluencia de compactogumcion de la porosidad, presion de
compactacion, tamafio de particula espaciadora petextura de sinterizacion. En la
Tabla 3.2, se presentan los valores de moédulo agi@tad y tension de fluencia
determinados a partir de las curvas anteriores.

Tabla 3.2.Influencia de las variables estudiadas en los galdel modulo E
y de la tensién de fluencia de compactos porosasatéo

Porosidad Limite E
(%) fluencia (GPa)
(MPa)
2,3 600 98,5
35 225 13,2
50 110 6,8
61 45 2,4
72 15 0,6
Presion Limite E tiempo Limite E
compact. fluencia (GPa) (h) fluencia (GPa)
(MPa) (MPa) (MPa)
300 110 6,8 1 100 6,3
400 120 6,9 2 110 6,8
500 125 6,9 4 130 7,3
T Limite E Espaciador Limite E
C®)] fluencia (GPa) (mm) fluencia (GPa)
(MPa) (MPa)
1100 90 5,6 250 110 6,8
1300 110 6,8 500 100 5,3

A partir de la tabla anterior se pueden extraesi@sientes conclusiones:

a) La variable que mas influye sobre las propiesladecanicas es la porosidad de los
compactos. Por ejemplo, al incrementarse estateaistca de 50% a 72 % disminuye
aproximadamente siete veces el limite de flueneiadd MPa a 15 MPa y alrededor de
11 veces el médulo de elasticidad de 6,8 GPa &P®%

b) La temperatura de sinterizacion, presion de emtagion y granulometria de las
particulas espaciadoras y el tiempo de sinterimagiiuyen de forma mucho menos
significativa sobre los valores medidos de tendiéffiluencia y modulo de elasticidad.

c) Al incrementar la temperatura de sinterizacide 1100° C a 1300° C, aumentan
alrededor del 12% los valores de limite de flueycraddulo de elasticidad. Se estima
que estos incrementos podrian atribuirse a un mgngato de sinterizacion que como
resultado originaria, una disminucion del tamafnenoalgunos casos eliminacion de
algunos microporos de la pared, dando una esteudtipared mas sana.

d) Al aumentar la presion de compactacion de 30@& MPS00 MPa, no se observa
mejora significativa sobre el médulo de elasticigadjue pasa de 6,8 GPa a 7 GPa pero
si en el limite de fluencia que aumenta de 110 WMP25 MPa.
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e) Al incrementar el tamafio de las particulas eagaras, se verifica una disminucion
de las propiedades mecanicas, sobre todo del mddlelasticidad. Utilizando
separadores de 350m a 500.cm en lugar de 25@:m a 3500m, disminuye el valor
de E desde 6,8 GPa a 5,3 GPa (alrededor de un g@etltras que el limite de fluencia
baja de 110 MPa a 100 MPa.

Un incremento en el tamafio de las particulas espaics solo se explicaria si la
mejora en la vascularizacion obtenida justificadiaminucion de las propiedades
mecanicas de compactos porosos producidos.

f) Elevar el tiempo de sinterizacion de dos horasuatro horas, puede ser una
alternativa para mejorar las propiedades mecawy@apie se incrementan el limite de
fluencia de 6,8 GPa a 7,3 GPa (6,6%) y el valornd@tulo de elasticidad E, de 110
MPa a 130 MPa (18,2%).

3.1.4 Comparacion con estudios de otros autores

A los fines de comparar los resultados obtenidossta trabajo y los de otros autores,
se efectud una busqueda bibliografica la cual @ifeg siguientes conclusiones:

a) Solamente seis trabajos estudiaron la obterd@estructuras de titanio porosas
mediante el método de las particulas espaciadoras.

b) Ninguno de ellos estudiod la influencia de totis variables del proceso a saber:
presion de compactacion, tamafio de particula espae, porcentaje de particulas
espaciadoras, temperatura de sinterizacién y tiemposinterizacion, sobre las
propiedades de los compactos de titanio obtenawsp en este trabajo.

c¢) Ninguno de ellos empled hidruro de titanio copmecursor del titanio, como es el
caso de este trabajo. El resto utilizdé polvos titd, ya sea esféricos, obtenidos por
atomizacion o con morfologia irregular, producigos hidruracion—deshidruracion.

c) Como material espaciador, dos emplearon carbar@atlo de amonio, como en este
trabajo, dos urea, uno cloruro de sodio y otroremsea

d) Solamente cuatro de los trabajos analizadosuamal las propiedades mecéanicas
obtenidas, como se hizo en este trabajo. Los atosssoélo obtuvieron informacién
acerca de la porosidad y tamafio de poros de lopaxios de titanio obtenidos.

Tabla 3.3.Propiedades de estructuras porosas de titanicdalas
por el método de particulas espaciadoras

Porosidad | Tamafio Limite E Referencia
(%) de poro fluencia | (GPa)
(em) (MPa)
50 250-350 110 6,8
350-500 100 5,3 Este trabajo
61 45 2,4
72 15 0,6
78 200-500 35 5,3 Wen et al. [12]
60 125-500 100 3 Bram et al. [13]
55 200-500 35 6,4 Niu et al. [14]
75 10 3
50 355-500 102 11 | Ye, Dunand [15]
67 28 4
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En la Tabla 3.3 y a los fines de comparacion segmtan los valores de porosidad,
tamafio de poro, limite de fluencia y médulo detelamd en compresion, obtenidos en
este trabajo y los informados en los otros trabpjidicados.

Como se puede observar en la Tabla 3.3, hay dilgghen los valores del médulo de
elasticidad y limite de fluencia informados por Wistintos autores. Esta disparidad
probablemente sea debida a la gran variacion ecdadiciones operativas bajo las
cuales se obtuvieron los resultados. Wen et a}, fbPnpactaron a 100 MPa una mezcla
de particulas de titanio y carbonato acido de amgiha sinterizaron a 1200° C durante
dos horas. Bram et al. [13], utilizaron la mismazot& pero compactaron a 350 MPa y
sinterizaron durante tres horas a 1300° C. Niu. ¢14], emplearon urea en la mezcla,
no indican la presion de compactacion y efectudaosinterizacion por tres horas a
1250° C. Ye y Dunand [15], lograron la sinterizaca@mmpactando a 780° C y 40 MPa
durante dos horas la mezcla de cloruro de sodiolwopde titanio. Si bien Jacubowicz
et al. [16] y Vasconcellos et al. [17], no evaluatas propiedades mecanicas de los
compactos porosos de titanio que fabricaron, laslicmnes de trabajo que emplearon
también fueron distintas. Jacubowicz et al. mendgolvos de titanio con particulas de
sacarosa y compactaron la mezcla a 500 MPa. Lerigiation la efectuaron a 1250° C
durante una hora. Finalmente, Vasconcellos etiizawon titanio en polvo y urea en la
mezcla, compactaron a 100 MPa vy sinterizaron a®1@afurante una hora.

Wen et al. compararon los valores de mdédulo ddiglded y limite de fluencia que
obtuvieron en sus compactos de titanio de 78% dasjtad, con los previstos al aplicar
las ecuaciones 3.3 y 3.4 del modelo de Gibson ybydhO]. Encontraron que el
modulo concuerda con el valor previsto tedricamemtmntras que el limite de fluencia
es mayor que el calculado. Niu et al. encontrama gompactos de titanio de distinta
porosidad, las siguientes relaciones entre losremlde los modulos de elasticidad y
limite de fluencia, con la densidad relativa:

E* | Es= 0,3750* pg)*® (3.7)
Tpl Tys= 0,193 p*/ pgt* (3.8)

Las propiedades mecanicas obtenidas en los conspaetotitanio aplicando estas
ecuaciones, para distintas porosidades, dan valmsesdebajo de los tedricos. El
desajuste con las ecuaciones propuestas por Gipgeshby lo adjudican a que el
modelo tedrico esta basado en una microestruadesdizada y que es valido solo para
porosidades mayores del 80%.

Bram et al. midieron un modulo de elasticidad d8FRa mientras que el valor tedrico
segun el modelo de Gibson y Ashby deberia ser d&R&. Esta gran diferencia la
adjudican principalmente a la microporosidad residiel orden del 7%, en las paredes
celulares y a la forma irregular de las mismas muede inducir a la concentracion de
tensiones.

En el trabajo de Ye y Dunand [15] valores de modi@d@lasticidad fueron medidos por
ultrasonido y para una porosidad de 51%, el valer encontraron, 29 GPa, concuerda
bastante bien con el de 25 GPa, previsto por Gigsdshby. La medicion a través del
ensayo de compresion en tanto, de 11 GPa, se dreciéegn por debajo del obtenido
por ultrasonido y difiere del valor tedrico previstos valores de limite de fluencia
para porosidades del 51% y 67% dan 106 MPa y 28, MIRaimero por encima vy el
segundo por debajo de los valores tedricos detadosmpor el modelo.
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A partir del analisis de los trabajos anterioresl yealizado en esta investigacion se
pueden sacar las siguientes conclusiones:

a) No hay un criterio comun entre los autores retspa la eleccion de los valores de
los parametros del proceso utilizados. Esto seroddanto en la eleccidon de la presion
de compactacion, temperaturas y tiempos de siataéid.

b) De los cuatro trabajos que compararon los velate moédulo de elasticidad
experimentales con los previstos aplicando el nwdebdrico, solo concordaron los
valores de modulo de elasticidad del trabajo de Y¥2h y el de Ye y Dunand [15]. En
el caso del primer trabajo el modulo fue obtenigm@mgir del ensayo de compresion. En
el segundo trabajo, el modulo obtenido por ultrakmriue similar al previsto por el
modelo mientras que el determinado mediante elyenda compresion fue mucho
menor.

c) De los cuatro trabajos que informan resultadqseementales sobre el limite de
fluencia, ninguno concuerda con los previstos paraelo.

d) Al igual que en el caso de la mayoria de lobadij@s analizados, los valores del
moédulo de elasticidad y limite de fluencia detemawims experimentalmente, en el
presente trabajo, no se ajustan a los previstoslpoodelo.

3.1.5 Comparacion de las propiedades mecéanicas @s kcompactos de titanio

y de los huesos

Se vio anteriormente, Figura 3.6, Tabla 3.2, qgevhdores de médulo de elasticidad y
limite de fluencia de los compactos porosos denititase modifican al variar su
porosidad y otros parametros del proceso como agordsion de compactacion, el
tamafio de particula espaciadora y la temperatuteenypo de sinterizacion. Esta
posibilidad de modificar las propiedades mecandmmsos compactos porosos permite
ajustar sus valores para que coincidan con losiaketo en el cual van a ser alojados,
evitando el fendmeno de stress shielding descapteriormente y logrando de esta
manera una fijacion estable en el hueso por tierigrges [18]. En virtud de lo anterior,
se requiere conocer cuales son los valores de m@thstico y limite de fluencia de los
huesos en cuyo reemplazamiento se utilizarian spactos porosos de titanio
fabricados.

Al analizar la bibliografia se observo que exista amplia dispersion en los valores
informados, de las propiedades mecanicas de lasohwn general y principalmente de
las de los huesos esponjosos o trabeculares. Bstiece a que varios factores influyen
sobre los valores informados de las propiedadesamess del hueso tales como la
edad, el sexo, la ubicacion anatémica, la direclmagitudinal o transversal al hueso de
la carga aplicada durante su ensayo. Ademas, laajda o arquitectura del hueso, su
arreglo de las fibras de colageno y particulas ralas, su densidad y sus enfermedades
[19]. Tanto el modulo como la resistencia dismimugen la edad aproximadamente un
10% por década y el modulo de elasticidad puedanaasta 100 veces dentro de una
simple epifisis yendo desde la periferia al centreres veces dependiendo de la
direccion de carga [20]. Las patologias, tales ctamosteoporosis, osteoartritis y cancer
de hueso afectan las propiedades mecéanicas [2Huinadad del hueso al igual que la
metodologia empleada en los ensayos, en cuantoveldaidad de aplicacion de la
carga, geometria y dimensiones de las muestrasnafde soportarlas, también origina
variabilidad en los resultados [10].

Como conclusion de la gran variabilidad posiblecdpta, se encontraron en la
bibliografia valores muy diferentes para los hueasabeculares que van desde 10 a
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3500 MPa para el médulo de elasticidad, y desdea0O3b MPa para el limite de
fluencia, [19,20].

Las propiedades mecanicas del hueso cortical irffdas por distintos autores presentan
menor dispersion. En la literatura se informan redode 10 GPa a 30 GPa para el
modulo de elasticidad y de 104 MPa a 224 MPa ddnaite de fluencia [22,23].

En la Tabla 3.4, se listan los valores de tens®fiuncia y médulo de elasticidad que
se obtuvieron en los compactos de titanio en eat®mjp. A los fines comparativos
también se muestran los valores informados parsosusimanos.

Tabla 3.4.Comparacion entre las propiedades mecéanicas de
compactos de titanio poroso y el hueso humano

Material | Porosidad | Limite de Modulo de | Referencia
(%) fluencia elasticidad
(MPa) (GPa)
Compactos 35 225 13,2 Este
de titanio 50 110 6,8 trabajo
61 45 2,4
72 15 0,6
Hueso 5-10 104-224 10-30 [22,23]
cortical
Hueso 30-95 0,1-35 0,01- 3,5 [19,20]
trabecular

Se puede observar que las muestras de titaniogpoorsporosidades entre 72% y 35%
poseen valores de modulo de elasticidad entre B®%Y513,2 GPa y limite de fluencia
entre 15 MPa y 225 MPa, que se encuentran dentramo de los informados para los
huesos humanos. Los compactos con porosidades é@fe y 72% muestran
propiedades mecanicas similares a las del hudsectikar (esponjoso) mientras que las
de los compactos con porosidades menores de 508éeseejan a las de los huesos
corticales.

En base a los resultados experimentales presentselogpuede concluir que los
compactos porosos de titanio producidos por el ggowcestudiado en este trabajo,
permiten obtener propiedades mecéanicas similarts ajue poseen los huesos del
cuerpo humano.

Los valores de los moédulos de elasticidad obtenme=den ser ajustados a los que
poseen tanto los huesos trabeculares como cosgjaaledificando la porosidad de los
compactos obtenidos, variando los parametros dekpp estudiado.

Los compactos porosos producidos presentan unéeakediocompatibilidad mecanica
ya que tienen valores de modulo de elasticidadlaies a los de los huesos en cuyo
reemplazamiento 6seo serian utilizados.

La buena biocompatibilidad mecéanica de los comggotwosos de titanio disminuye el
efecto del fenobmeno conocido como “stress shieldinge lleva al aflojamiento del
implante con el tiempo lo que obliga a su reemplagato, con los peligros que una
cirugia de revision implica, sobre todo cuando lanma se lleva a cabo en pacientes
ancianos.
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3.2 Andlisis de la estructura de los compactos pasos

Las propiedades de una estructura porosa estamiteeas por sus caracteristicas de
porosidad, interconectividad de poros, tamafio ynéodel poro, espesor de paredes
celulares, presencia de microporosidades en lesdeary rugosidad de las paredes.
Ademas dependen de las propiedades tales comsistereia, modulo de elasticidad,
tamafo de grano, presencia de inclusiones y dedrrabton el que esta construida la
estructura porosa, en el presente caso el titanio.

En los parrafos que siguen se presentan y anaigamas de las caracteristicas de la
estructura de los compactos de titanio producigosste trabajo y se las evaluara en
relacion a la posible utilizacion de estos compaeo la fabricacion de implantes de
reemplazamiento 0seo.

Una de las caracteristicas mas importantes destagctiras porosas es su porosidad, la
cual como se vio anteriormente, tiene implicanalagctas sobre las propiedades
mecanicas pero ademas sobre el comportamiento aterial desde el punto de vista
biolégico.

3.2.1 Porosidad

Un material propuesto para su utilizacion en apil@mses de reemplazamiento éseo,
deberia poseer una estructura que imite a la maxtracelular mineralizada (EMC),

con porosidad suficiente, tamafio de poro adecuaihbesconectividad de los poros

para promover las funciones celulares de vascal@én, regeneracion del hueso e
integracion. La interconectividad de los poros prmel acceso de sangre, oxigeno,
minerales, iones, hormonas, factores de crecimigmatrientes para la mineralizacion
Osea.

En la Figura 3.7, se muestra mediante una reprséntgrafica, como se realizan las
funciones indicadas y se ilustra la integracion kleéso trabecular dentro de una
estructura porosa de tantalio (extraida de unaqdéad de la firma Zimmer).

Figura 3.7.Representacion de la integracion del hueso tradedehtro
de una estructura porosa de tantalio [24]

Dado que la regeneracion 0sea involucra la penétrate células dentro del sustrato
poroso asi como la vascularizacién, es esperaldeuga porosidad alta mejore la
osteogénesis y numerosos estudios han verificade esmportamiento. La

vascularizacion permite la presencia de oxigenmehto fundamental en la formacion
de tejido 0seo, no fibroso [25]. Es de notar sith&mo, que como se Vvio anteriormente
el incremento de porosidad disminuye tanto la testsa mecanica como el médulo de
elasticidad, por lo tanto un disefio adecuado ddnigdantes de titanio poroso debe
equilibrar la necesidad biolégica de alta porosidhigrta, para el crecimiento interno
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del hueso, con las exigencias mecanicas de ingebdel material en aplicaciones de
soporte de carga.

A partir de la revision de la bibliografia se ob&eque no hay consenso general sobre
la porosidad adecuada requerida en los materiales@s propuestos para su utilizacion
en aplicaciones de reemplazamiento 0seo. Segun Bi&®h para estimular el
crecimiento de nuevo hueso dentro de los porosagtnmal debe tener al menos 60% de
porosidad. Otro estudio [26], indica que es neaesdrmenos un 55% de porosidad
para asegurar la conectividad de los macroporostetser trabajo [23], considera
necesaria una porosidad abierta de 40 a 80% pero@se puede especificar un valor
determinado como regla general dado el amplio ralegporosidades que presentan los
huesos en los que iria alojado el implante, pradoignte los trabeculares (esponjosos).
También se informa en la bibliografia que la pataditambién puede ser un factor a
considerar en la biocompatibilidad. Esta conclusargié a partir de estudios en los
qgue dos materiales de la misma composicion perdifiEente porosidad fueron
implantados en un raton por un periodo de cuatnasas. EI material menos poroso
provocé una mayor reacciéon del cuerpo y fue endageumientras que el mas poroso
mostrdO menor encapsulamiento y mayor vascularingd@a).

A través del proceso estudiado en este trabajojficenttio el porcentaje de particulas
espaciadoras en la mezcla de polvos a compactaposible obtener el grado de
porosidad requerido en los compactos de titanimaeera de satisfacer las necesidades
de vascularizacion y transporte de productos métaiso respetando las exigencias
mecanicas exigidas en el material. En las expdaesncealizadas se obtuvieron
compactos de titanio con porosidades de 35%, 50% ¥ 72%, cuyos modulos de
elasticidad entre 0,6 GPa y 13,2 GPa y limitedutntia entre 15 MPa y 225 MPa, se
encuentran dentro de los valores encontrados ehulesos humanos. De esta manera,
los compactos de titanio porosos producidos ponétbdo estudiado cumplen con los
requerimientos de porosidad y propiedades mecamezpgeridos para su utilizaciéon
como materiales de reemplazo 6seo en aplicacianespbrte de carga.

3.2.2 Tamafno de poro

Si bien se reconoce que el tamafio de poro medimdristrato poroso es un aspecto
fundamental para promover la osteogénesis hay tara djvergencia en los valores
indicados en la bibliografia respecto al valor rapsopiado. Bobyn [28] indica que el
tamafo adecuado debe estar en el rango de/f®@ 1 mm ya que por encima de este
valor se incrementa la tendencia a la formacionefldo fibroso. La mayoria de los
otros trabajos consultados, sugieren tamaios de mpedio por debajo de 60Q..m,
entre 75.um y 250.40m [29], de 200 ;¢m a 300.0m [30] y entre 10Q0.m y 500.:m
[31]. Segun Karageorgiou [32] el tamafio minimo demlebe ser de aproximadamente
100 micrones sin embargo aconseja poros mayoré8 aniErones ya que los pequefios
favorecen condiciones hipoxicas e inducen la forémosteocondral antes que la
osteogénesis mientras que los grandes, que estéinvbscularizados, llevan a la
osteogénesis sin formacion previa de cartilagdy Ja3] indica que el tamafio del poro
debe ser al menos del orden de las trabéculas gsesteonas, cuyos tamafos son de
decenas de micrones y que de otra manera, no dagar@l crecimiento interno del
hueso.

Vasconcellos et al. [25], indican que el tamafianéptde poro para el crecimiento
interno del hueso esta en el intervalo de;/1®0- 60Q.m Yy que los implantes que
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evaluaron con menor tamafio de poro y porosidadbagsmostraron un crecimiento
interno del hueso significativamente menor.

A partir de los antecedentes presentados se ve@umy acuerdo entre los distintos
investigadores acerca del valor tamafio de poro aésuado. Murphy et al. [34],
proporcionan algo de claridad al respecto al indopae los valores contradictorios
encontrados en la literatura se deben a que ebtémente entendida la relacién entre
el tamafio de poro y la actividad celular. Seguonsestvestigadores, si los poros son
muy pequefios las células no pueden migrar hac@erdlo de la estructura porosa
limitandose la difusion de nutrientes y remocion gteductos de desecho. Por el
contrario si los poros son muy grandes hay una idigion del area especifica
disponible, que limita la adhesion celular. La aiifwe celular inicial es el proceso que
media en todos los eventos posteriores como laifguadion, migracion y
diferenciacion dentro de la estructura porosa. irpde lo anterior surge que, al afectar
el didmetro de poro medio la adhesion celular, ttmbo hace sobre la consiguiente
proliferacion, migracién y diferenciacion del tejiddseo dentro del sustrato poroso.
Finalmente los autores indican que es esencialananun balance entre los tamafios
de poro 6ptimos requeridos para la favorecer laranign celular, que deberian estar

comprendidos entre 300m y 800 .«um y el tamafio de los poros que facilitan la
adhesion celular cuyos valores optimos deberiaorgrazse entre 100m y 150,.cm.

Los compactos porosos de titanio obtenidos mediahteroceso estudiado en este
trabajo permiten ajustar el tamafo de poro a lassw@ades requeridas modificando el
tamano de la particula espaciadora utilizada.

Longitud media de poro

"H A E HHDDE

50-100 100-150 150-200 200-250 250-300 300-350 350-400 400-450 450-500
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Figura 3.8. Histogramas de distribucion de tamafio medio de pproompactos
fabricados con particulas espaciadoras de 280a 350.0m y 3504m a 500..m
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En la Figura 3.8, se muestran los histogramasmdaita medio de poro para compactos
de titanio con 50% de porosidad obtenidos utilizapdrticulas espaciadoras en los
rangos de 25@cm a 350um y de 350«um a 500.cm.

Como se observa, la mayor frecuencia de tamafoongiedporo se encuentra entre 200
y 250 micrones en los compactos porosos fabricaoilogarticulas espaciadoras de 250
om a 350.0m. Para los compactos en los que se utilizaroricpdas espaciadoras de

350 .¢m a 500.:m, la mayor frecuencia de tamafio medio de por@sesgte 300..m
y 350 um. Se determin6 que el tamafio de poro medio e22ecth en el primer caso
y de 314,.m en el segundo caso.

Tal como surge a partir de lo anteriormente indicdds valores de tamafo de poro
alcanzados en las experiencias realizadas se dranudren dentro del rango de valores
indicados en la bibliografia como los mas adecug@d@oa una correcta integracion del
material poroso con el hueso alojante. El rangtad®fios obtenidos en los compactos
de titanio, permitirian una buena migracion celmecesaria para el acceso de sangre,
oxigeno, minerales, iones, hormonas, factores deinsiento y nutrientes para la
mineralizacion 6sea y al mismo tiempo una buenasidh celular requerida para la
proliferacion, migracion y diferenciacion del tejidseo dentro del sustrato poroso.

Es de notar también que las estructuras porosaisade alcanzadas en este trabajo,
ademas de tener tamafio de poro adecuado tal conmaisé anteriormente, poseen
valores de moédulo de elasticidad y limite de flugrsimilares a los de los huesos del
cuerpo humano. Se puede concluir de esta manazdpsjcompactos de titanio poroso
obtenidos mediante el proceso estudiado, serianuades para su utilizacion en
aplicaciones de reemplazamientos ortopédicos datsoge carga.

3.2.3 Espesor de pared e interconexion entre poros

En la Figura 3.9, se muestran micrografias Optamsios compactos de titanio con
distinta porosidad. En la misma se puede obsemvarclara reduccion del espesor de
pared al incrementarse el porcentaje de porosidaded50% a 72%.

Figura 3.9. Micrografias opticas de compactos con 50% y 72%atosidad

También se aprecia que el tamafio de poro no cagnbémbas estructuras ya que esta
gobernado por el tamafio de las particulas espaemdBs de notatambién que al
aumentar la porosidad se incrementa de manera tampertanto el nimero como el
tamafio de las interconexiones entre los poros.
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En parrafos anteriores se indico que la estrudtgal que deberia tener un material a
utilizar en reemplazamientos 0seos, es aquella iopii® a la matriz extracelular
mineralizada (EMC), con porosidad suficiente, tamafle poro adecuado e
interconectividad de los poros para promover lasifines celulares de vascularizacion,
regeneracion del hueso e integracion.

Si bien el proceso de fabricacion del titanio porasilizando particulas espaciadoras
produce un material de poros abiertos interconestadna mayor porosidad en los
compactos origina una mayor superficie de conexigine los poros y por lo tanto
mayor conectividad, como se observa en la Figuda I18. que sugiere que el flujo
celular sera mejor, dentro del material mas por&a. embargo, como se indicé
anteriormente, de acuerdo a Nouri et al. [23],ex®garia una porosidad abierta de 40 a
80% pero no se puede especificar un valor deteduit@mo regla general, dado el
amplio rango de porosidades que presentan los siupsocipalmente los trabeculares
(esponjosos), en los que podria ir alojado el imela

Independientemente del valor de porosidad que seesario en el material para una
aplicacion particular, a través del método estunlier este trabajo, se puede alcanzar el
valor de porosidad deseado en los compactos podestitanio producidos, regulando
la relacién hidruro de titanio-carbonato &cido o®aio en la mezcla.

3.2.4 Microporosidad

En la Figura 3.10, se muestran fotomicrografiagcaptde un compacto de titanio con
50% de porosidad observado a distintos aumento$a Eio de la izquierda se puede
observar una gran cantidad de microporos en lalparcelulares de titanio que rodean
los macroporos.

lﬂpur\.;;_ ey

Figura 3.10.Estructura de macroporos y de microporos en nmaiestr
de titanio con 50% de porosidad

En la foto de la derecha se observa que los micogptienen una forma redondeada y
tienen tamafios menores a 10 micrones. Estos mia®pee producen como
consecuencia de una sinterizacion incompleta yasepcia disminuye las propiedades
mecanicas de las paredes celulares y como consgalesnde la estructura porosa.

En los diversos trabajos revisados se muestraiséeagia de estas microporosidades y
en el de Bram et al. [13], se indica que la micropmad tiene influencia sobre la
resistencia del material poroso y que la misma @user reducida principalmente
cambiando los parametros de la sinterizacion.

En todas las experiencias llevadas a cabo en ediajd modificando las distintas
variables del proceso, siempre se observo la priesate microporosidades en las
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paredes. Si bien como se indicO anteriormente,iezhpio y la temperatura de

sinterizacion influyen sobre el tamafio y cantidedngicroporos, no se cuantificd su
relacion con estas variables.

No obstante, aunque la presencia de estas disomades afecta las propiedades
mecanicas del material poroso, los resultadoshatue tanto de médulo de elasticidad
como de limite de fluencia en los compactos praths;icomo se vio anteriormente,
son comparables a los valores que poseen los hbnes@nos.

3.2.5 Forma de las paredes celulares y su tamafio gi@no
La Figura 3.11 muestra micrografias de un compamtcb0% de porosidad.

MML1
argo : 118.2 m‘_

e

. '—‘

¥
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Figura 3.11.Microestructura de compacto de titanio poroso@30300x

En la foto de la izquierda a 100 aumentos, se vhsgraredes celulares irregulares con
contornos redondeados, sin presencia de aristas,vijue rodean macroporos de un
tamafio de alrededor de 200n. Estas paredes de bordes redondeadas sugier@o que
concentran tensiones durante la aplicacion de sagjare los compactos porosos. En la
foto de la derecha, a 300 aumentos se observamasrdetalle las paredes de titanio,
estableciéndose un tamafio de grano en las miselagdén de los 100 micrones.

En la Figura 3.12 se muestran micrografias MEBJjrdeompacto poroso de titanio con

72% de porosidad, fracturado mecanicamente pordtopa los fines de poder observar

su estructura interna. Tanto en la foto de la gla como en la de la derecha se
pueden observar las paredes celulares y macrogerlasestructura pero no se alcanzan
a distinguir claramente los microporos.

Figura 3.12.Superficie fracturada del interior de compacto de
titanio de 72% de porosidaf@) 30x, (b) 100x

81



Desarrollo de estructuras porosas de titanio biocompatible, obtenidas por pulvimetalurgia

En la foto de la derecha, a mayor aumento, se poigsiervar la presencia de una gran
rugosidad de las paredes celulares, a diferencia dbservado en las fotos tomadas
con el microscopio optico (Figura 3.11).

Las observaciones anteriores del tamafio de gramh® . morfologia de las paredes
celulares, se efectuaron en este trabajo solanwmtefines de caracterizacion del
material pero no se evalué su influencia sobre pampiedades mecanicas de los
compactos porosos. Tampoco se encontro en la tpibfia consultada ningun estudio
especifico acerca de la influencia de estas caistitas microestructurales sobre las
propiedades de estos materiales.

3.3 Conclusiones

El proceso pulvimetalUrgico de las particulas eisplacas estudiado en este trabajo,
permite fabricar compactos porosos de titanio biguatible, con propiedades de
resistencia mecanica adecuadas para su utilizaadmplicaciones ortopédicas. La
introduccion de poros en el material metalico inatarquitectura del hueso ayudando a
su oseointegracién y mejorando su biocompatibilis@danica, al reducir el valor de su
modulo de elasticidad hasta valores cercanos guegosee el tejido 6seo alojante.

Se evalud la consistencia entre los valores de lodtuelasticidad y limite de fluencia,
obtenidos en los compactos porosos de titanio pidds por el método estudiado, con
los previstos por un modelo tedrico y con los infados en trabajos similares de otros
autores.

Se encontrd que los valores experimentales no pusde previstos utilizando el
modelo. La razon principal para el desajuste paiiaatribuida a que el mecanismo de
deformacion del modelo es valido para materialdalares de muy alta porosidad
(espumas), que no es caso de los compactos poobsaisidos. Ademas, el modelo
considera gue los bordes de las celdas son sdlmopactos, mientras que los bordes
de las muestras de titanio poroso obtenidas, cmrtienicroporosidades debidas a la
sinterizacion incompleta. Los valores de moduloethsticidad y limite de fluencia
informados en este trabajo no coinciden con lo®ties autores, los que a su vez
muestran una gran disparidad entre ellos y ademaésinciden con los previstos por el
modelo tedrico.

Para evaluar la aptitud mecéanica y de oseointagrai# los compactos producidos con
el proceso estudiado, se compararon los valorematulo de elasticidad, limite de
fluencia, porosidad y tamafo de poro, con los questnan los huesos humanos y con
los informados en otros trabajos.

Las propiedades mecanicas obtenidas en los consppotosos de titanio producidos
por el proceso estudiado en este trabajo, sonasesila las que poseen los huesos del
cuerpo humano. Los valores de los modulos de eildati pueden ser ajustados a los
gque poseen tanto los huesos trabeculares comeoatesti modificando la porosidad de
los compactos obtenidos, variando los parametréspbeeso estudiado. La buena
biocompatibilidad mecéanica de los compactos pordsds#tanio disminuye el efecto del
fendmeno conocido como “stress shielding” que llalvaflojamiento del implante con
el tiempo lo que obliga a su reemplazo.

La porosidad alcanzada en los compactos porosdfamé obtenidos se encuentra
dentro del rango de valores que poseen los hueasbectlares y es adecuada para
satisfacer las necesidades de vascularizacionngpoate de productos metabdlicos,
respetando las exigencias mecanicas exigidasraeatetial.
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Los valores de tamafio de poro que poseen los coospde titanio obtenidos por el
proceso estudiado, se encuentran bien dentro dgbrde valores indicados en la
bibliografia como los mas adecuados para una ¢armetegracion del material poroso
con el hueso alojante. El rango de tamafnos obten&holos compactos de titanio,
permite una buena migracion celular necesaria paracceso de sangre, oxigeno,
minerales, iones, hormonas, factores de crecimigmiatrientes para la mineralizacion
O0sea y al mismo tiempo una buena adhesion celatprerida para la proliferacion,
migracion y diferenciacion del tejido 6éseo dentebslistrato poroso.

La rugosidad de las paredes celulares observad#as anicrofotografias MEB, crea
puntos de anclaje durante el crecimiento internd kleeso y favorecen la
oseointegracion.

Se observaron microporosidades en las paredesuasdude todas las muestras de titanio
poroso analizadas. La presencia de estas discatd#tes afecta a las propiedades
mecanicas del material. No se realiz6 un estudpeafco sobre la influencia del
tiempo y temperatura de sinterizacion sobre el f@mma cantidad de microporos, ni
acerca de cuales serian las condiciones para ltaraliminacion completa de los
mismos.
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CAPITULO 4

Conclusiones finales

Se desarrollé un proceso pulvimetallUrgico que ptermibtener estructuras porosas de
titanio partiendo de polvos de hidruro de titarlias estructuras de titanio obtenidas
presentan caracteristicas adecuadas para suaififizan implantes dadas su excelente
biocompatibilidad mecéanica y oseointegracion.

Los resultados obtenidos en las estructuras podestiganio indican que:

Presentan propiedades mecanicas similares a lapapeen los huesos del cuerpo
humano. Con porosidades entre 61% y 72%, se asem@d@s del hueso trabecular
(esponjoso), mientras que con menores del 509, deléos huesos corticales.

La variable que mas influye sobre las propiedadesamicas es la porosidad. Por
ejemplo, al incrementarse esta caracteristica éte ®F2 % disminuye alrededor de
12 veces el modulo de elasticidad de 6,8 GPa a®Gf® y aproximadamente siete
veces el limite de fluencia de 110 MPa a 15 MPaehgperatura de sinterizacion, la
presidn de compactacion, la granulometria de la$cplas espaciadoras y el tiempo
de sinterizacion, influyen sobre los valores meslide tension de fluencia y modulo
de elasticidad, de forma mucho menos significativa.

Se obtiene una porosidad abierta interconectadspiggla para la vascularizacion y
transporte de productos metabdlicos requeridos |gam@steogénesis. Variando el
porcentaje de particulas espaciadoras se puedardmgporosidad para alcanzar las
caracteristicas mecanicas buscadas en el matera@

Los valores de tamafio de poro obtenidos se enamedéntro del rango de valores
indicados en la bibliografia como los mas adecuadoa una buena integracion del
material poroso con el hueso alojante.

El proceso estudiado es un procedimiento de bagtocm se lo compara con los que
emplean la fusién y colada del titanio, que implican equipamiento especial, dada su
alta reactividad quimica a temperaturas elevadaterm@s mediante este método
pulvimetalirgico se pueden fabricar piezas con dasensiones finales, que no

requieren mecanizado y con la porosidad adecudda aecesidades mecanicas y de
oseointegracion.

La pulvimetalurgia es una tecnologia bien desaudallen el pais, por lo menos en lo
gue respecta a piezas de acero y de algunos metafesrosos, y el proceso estudiado
podria ser empleado por las empresas que trabajasta area de la metalurgia, para
fabricar piezas porosas de titanio de uso ortopédic

Se puede concluir que a través de este estuditg samplido el objetivo propuesto de
desarrollar, por pulvimetalurgia, a partir de palvibe hidruro de titanio, estructuras
porosas de titanio, con muy buenas propiedadesiamrbpatibilidad mecanica y
oseointegracion, adecuadas para su uso en la deldmc de implantes de
reemplazamiento 0seo.
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A partir de los resultados obtenidos en este toablejtesis, se plantean para trabajos
futuros, investigaciones sobre: a) la influencidalenicroporosidad y tamafo de grano
de las paredes celulares y la forma de los maaopspsobre el valor del médulo de
elasticidad y limite de fluencia de los compactagopos, b) la fabricaciéon de
estructuras con porosidad variable desde la sgpedi nucleo, de manera de poder
imitar la arquitectura de los huesos, c) el congoiénto de estas estructuras porosas
bajo cargas de fatiga, d) la obtencion de estrastporosas de aleaciones de titanio, de
mayor valor de resistencia mecanica, para aplioasiortopédicas de elevada exigencia
de carga, e) la fabricacion de estructuras poradastitanio recubiertas con
hidroxiapatita y su evaluacién mecanica y de osegracion.
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RESUMEN

Desde hace muchos afios, se utilizan aleacionedicastpara reemplazar o restaurar tejidos 6seohane
fallado. Las aleaciones de titanio presentan pataseaplicaciones las mejores propiedades, pero su
produccion y procesamiento son costosos. Una falengeducir éstos, es a través del desarrollo decas
pulvimetallrgicas con la ventaja adicional que #ruetura porosa de las piezas obtenidas, ayuda a |
osteointegracion. El primer paso en los procesbampetalirgicos, es la produccion de polvos metdicon
granulometria y morfologia adecuadas para su satgén.

En el presente trabajo se muestran los resultddaszados en la produccion de polvos de hidrurttadeio
obtenidos por hidruracion de flejes de titanio gr&d Se estudi6 la influencia de las variables atpexrs
temperatura de trabajo y tiempo de tratamientoesebgrado de hidruracion y fragilizacion. Se azaln los
productos obtenidos mediante metalografia, diftacdie Rx y se evalué su capacidad de molienda.

Se determind la gran influencia de la temperatarbbg rangos estudiados 500° a 700° C, sobre atawie

la hidruracion. En condiciones Gptimas, el tiempdiiruracion para flejes de titanio de 2 mm desspfue

de tres horas y el tiempo de molienda de 10 minutos

La hidruracion a la temperatura maxima ensayada&strai una via muy practica para producir polvos de
hidruro de titanio con granulometrias menores anBémetros y morfologia angular muy adecuada fzara
fabricacion de piezas sinterizadas.

Palabras clave:Hidruracion, polvos de titanio, hidruro de titanio
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1. INTRODUCCION Previamente a la hidruraciéon, las muestras se

Los biomateriales metalicos son usados Comdesbastaron con papel esmeril de 600 mallas para
iminar la capa de oOxido superficial y luego se

reemplazo de tejidos duros que han fallado. Ent o
Jovaron con agua y alcohol para eliminar restos de

éstos, el titanio es el mas nuevo y mas promete . .
y P |ra5|tud. Posteriormente fueron colocadas en una

debido a su alta resistencia_especifica, muy bu%ﬂbeta soldada a la vaina protectora de la ternb@cup

balance de propiedades mecénicas, alta reSiStanCigmpleada en el control de la temperatura. Ambas

la corrosion y buena biocompatibilidad, propiedade artes fueron fabricadas de acero inoxidable. Como

necesarias en los campos médico y odontolégico, . - o
Estas aleaciones se usan como implantes pé:ramara de hidruracién se utilizé un tubo de acero
[Bxidable cerrado, de 50 mm de diametro y 500 de

rer::mp_lazar tejidos duros_ da“?‘dos’ por €jemp 8ngitud conectado a una bomba difusora de vacio
protesis de cadera, de rodilla e implantes Olenmle%dwards y ubicado dentro de un horno eléctrico de

en otros productos tales como placas para uni_. . : .
P P P Iesistencia. Un esquema del equipo de trabajo se
fracturas de huesos y en coronas, puentesrrY .
uestra en la Figura 1.

dentaduras postizas.
Las aleaciones de Ti para aplicaciones biomédicas
mas usadas son el titanio comercial (Ti-O) y la
aleacion Ti 6Al 4V. Recientemente, se estan
investigando aleaciones T de bajo mddulo
elastico, que utilizan Nb, Ta, Zr, Mo y Fe como
elementos de aleacioén [1-3]. La reactividad quimica
del titanio y de estos metales lleva a que lasdasn

de fusion y colada sean muy complejas requiriendo | - aao-
de la utilizacion de equipamiento especial y poe es 10

motivo las aleaciones resultan de elevado costo. (ﬁ) it ;
Una alternativa menos costosa es la pulvimetalurgia
tecnologia bien desarrollada por lo menos en lo que
respecta a piezas de acero y de algunos metales no
ferrosos. Una ventaja que presenta este proceso de
produccion es la estructura porosa de las piezas
obtenidas, aspecto importante en relacion a la
osteointegracion.

En la produccién de polvos metdlicos un método
aplicado es el de hidruracion — deshidruracion. Figura 1. Esquema del equipamiento experimental
En este trabajo se presentan resultados obtenidos e

la_hidruracion de titanio comercial de grado 2. Sgy |os ensayos se trabajé a 500° C y 700° C y con
analizé fundamentalmente la influencia de lgna presion de hidrégeno de 0,1 MPa. El hidrogeno
temperatura sobre el proceso. El nivel de hidréraci tjlizado fue calidad 4,6 (99,9996%).

fue seguido a través de analisis metalografico ¥ g| establecimiento inicial de los tiempos de

Camara

difraccion de Rx. hidruraciéon se tomaron en cuenta los coeficietiées
difusion del hidrégeno en aleaciones de titanio

Para la realizacion de las experiencias de hidiamac L@ interpretacion de las microestructuras formadas

grado de 2 mm de espesor, cuyas composicion g@Pleando como referencia el diagrama de equilibrio
muestra en la Tabla I. Ti-H que se muestra en la Figura 2 [5].

o ) . Las muestras fueron pesadas antes y después de su
Tabla I. Composicion quimica nominal (%p)  tratamiento, empleando una balanza analitica con
Grado | Nimax | Crax | Hmax | F€max | Omax| Ti una precision de 0,0001 g, a fin de determinar la
ASTM variacion de peso.
Grado 2 | 0,03 0,08|0,015| 0,30 | 0,25 resto
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Figura 2. Diagrama de equilibrio Ti-H

Los resultados obtenidos de experiencias realizadas
por duplicado se muestran en la Tabla Il.

Tabla Il. Modificacién del peso por hidruracion

Temp. | Tiempo | Peso Peso H/Ti ,
[°C] [h] inicial final % peso
ol | g A NN | S
500 1 0.9763| 0.9768 0.05 Figura 4. Hidruracién una hora a 500° C
500 3 0.8934| 0.8968 0.38 .
200 1 0.3964]  0.4044 1.98 Al cabo Fie.tres horas de tratamiento, se observa un
700 3 0.3607| 0.3724 3 19| Porcentaje importante de fage transformadad +

Se realizd analisis metalografico de las muestnas &) en los limites de grano (Figura 5).

su

seccién

transversal.

Las

mismas

fueron

preparadas por procedimientos convencionales Y [ iy

luego atacadas empleando el reactivo Kroll, soluci

.
'S
o

compuesta por 3 ml de HNQL,5 de FH y 50 ml de
agua destilada. También se llevé a cabo sobre las
mismas andlisis difractométricos.

3. RESULTADOS Y DISCUSION

3.1. Analisis metalografico

La Figura 3 muestra la microestructura del fleje de
titanio grado 2, previo al tratamiento de hidrudaci

Se observa la presencia de granos equiaxialesde fa
«, caracteristicos del material recocido.

En la Figura 4, que muestra el material sometido a
hidruracién una hora a 500° C, se observan
precipitados de hidruro de titanio en los limitds
grano de la fasex.

Y
*‘?’:- Ny - . iis é
A n

Figura 5. Hidruracién tres horas a 500° C




Desarrollo de estructuras porosas de titanio biocompatible obtenidas por pulvimetalurgia

En base a la diferencia de peso antes y después de
hidruracién, se determiné que la relacion de HE&Ti e
de 0,38%.

El incremento a 6 horas del tiempo de exposicidn de
titanio a la atmésfera de hidrégeno, no relevévalni
microestructural cambios apreciables, solo se
incrementé levemente la cantidad de fage
transformada presente en los limites de grano. Este
comportamiento podria deberse a que la velocidad de
absorcion y difusion del hidrégeno por el titanio
disminuyen con el tiempo debido a la formacién en
la superficie de una capa de hidruros de titanio
compacta y menos permeable que la fafg. w s

Las experiencias de hidruracién llevadas a cabo a | %
700° C, mostraron una velocidad de reaccién mucho
mayor. Tal como muestra la Tabla Il, en una hora de

tratamiento se alcanzé una relacion de H/Ti de . o
1,98% y en tres horas de 3,19%. De acuerdo GfS Mmuestras hidruradas por tres horas a 700° C

diagrama de equilibrio Ti-H, estas relaciones sofjiclidas 1eon un molino de barras de Iaboratq(rjlod
hipereutectoides y cabria esperar a temperat yrante minutos, mostraron una gran capacida

. . . molien Iverizan facilmente en form
ambiente una gran presencia de hidruro (fgse de molie d‘f" pulveriza dose facilmente en forma
total produciendo particulas con morfologia angular

En la Figura 6 se muestra la microestructurg tamafios de particulas menores de/30. En la
obtenida luego de una hora de tratamiento. S&gura 8, se observa una fotomicrografia tomada con
observa una gran cantidad de faseprimaria en un microscopio electronico.

forma de placas y eutectoide (nasy).

Figura 7. Hidruracién tres horas a 700° C

Figura 8. Micrografia del polvo a 1250x

Figura 6. Hidruracion una hora a 700° C

3.2. Andlisis difractométrico

n la Figura 9 se presentan los difractogramas
rrespondientes al titanio grado 2, con tres hdeas
druracion a 700° C y sin hidrurar.

En la Figura 7, se aprecia que la hidruracion deran
tres horas incrementa sustancialmente la cantidad
hidruro observandose en muy baja proporcion )

eutectoide.
incidiendo con las observaciones metalogréficas,

. L, .. C
Se puede ver claramente una hidruracion casi to@f la muestra hidrurada se presentan reflexiones qu

del titanio en todo el espesor de la muestra
formandose una estructura fragmentada.
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podrian ser indexadas como pertenecientes a la fase capacidad de molienda. Luego de la misma se
v y otras que indicarian la presencia de fase obtuvo un polvo impalpable.
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Figura 9. Difractogramas de titanio grado 2,
hidrurado (sup.) y sin hidrurarf(in

En la muestra sin hidrurar por otra lado, solamsate
observan picos que corresponderian a ladase

4. CONCLUSIONES

A partir de las experiencias de laboratorio de
hidruracién de titanio se pueden extraer las
conclusiones siguientes:

- Se determind una gran influencia de Ia
temperatura sobre el grado de hidruracion del
titanio.

- A una temperatura de 500° C, la penetraciéon de
la hidruracién hacia el interior es lenta tal como
se pudo apreciar en muestras hidruradas por
tres y seis horas que no mostraron diferencias
apreciables.

- A 700° C, la muestra de titanio de 2 mm de
espesor se hidruré casi completamente lo que
indicaria que en el tiempo de ensayo de tres
horas, la penetracion es superior a 0,3 mm por
hora.

- El hidruro formado en la muestra hidrurada
casi completamente, mostré un alto grado dt



